Rôle des informations proprioceptives dans l’équilibre à la marche chez les personnes en santé et hémiparétiques by Mullié, Yannick
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
 
Université de Montréal 
 
Rôle des informations proprioceptives dans l’équilibre à la 
marche chez les personnes en santé et hémiparétiques  
 
 
par 
Yannick MULLIÉ 
 
 
École de réadaptation 
Faculté de Médecine 
 
 
Mémoire présenté à la Faculté de Médecine 
en vue de l’obtention du grade de Maitrise en 
Sciences de la réadaptation 
 
 
Décembre 2013 
© Yannick Mullié, 2013 
 
  
 
Université de Montréal 
Faculté des études supérieures et postdoctorales 
 
 
 
Ce mémoire intitulé : 
Rôle des informations proprioceptives dans l’équilibre à la 
marche chez les personnes en santé et hémiparétiques 
 
 
 
Présenté par 
Yannick MULLIÉ 
 
 
 
À été évalué par un jury composé des personnes suivantes : 
Dorothy Barthélémy, Présidente rapporteuse 
Cyril Duclos, Directeur de recherche 
Nancy St-Onge, Membre du jury 
 
 
 i 
Résumé 
L'utilisation des informations proprioceptives pour le contrôle de l’équilibre à la marche est 
encore mal comprise chez les sujets en santé ou hémiparétiques suite à un accident vasculaire 
cérébral. Le but de cette étude était d’évaluer le rôle des informations proprioceptives dans le 
maintien de l'équilibre à la marche chez les patients en santé et hémiparétiques. Une analyse 
de mouvement en trois dimensions a été faite chez treize participants en santé et six 
hémiparétiques qui  marchaient sur un tapis roulant instrumenté pour déterminer leur difficulté 
à maintenir l’équilibre postural et dynamique, évaluée respectivement par les forces 
stabilisante et déstabilisante. Des vibrations étaient appliquées en continu ou pendant la phase 
d’appui sur les muscles postérieurs du cou et sur le triceps sural du côté non-
dominant/parétique. La vibration continue ou à l’appui du triceps sural a diminué, chez les 
sujets en santé, la difficulté à maintenir l’équilibre dynamique et postural (p< 0,01), avec une 
position du corps plus en arrière, sans changement des paramètres temporels de marche. 
L'équilibre et les paramètres temporels de la marche n'étaient pas modifiés significativement 
par la vibration à la nuque (p>.17). Aucun effet des vibrations n'a été mesuré chez les patients 
hémiparétiques (p> 0,45). Les informations proprioceptives sont donc bien utilisées lors de la 
marche, mais leur rôle dépendrait des conditions de marche et des afférences visuelles 
disponibles. Un changement dans les capacités d’intégration expliquerait l'absence d'effet des 
vibrations chez les patients hémiparétiques. D’autres études sont nécessaires pour comprendre 
l’intégration des informations proprioceptives et visuelles dans le contrôle de l’équilibre à la 
marche.  
Mots-clés : Proprioception, intégration, accident vasculaire cérébral, équilibre, biomécanique, 
force stabilisante, force déstabilisante 
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Abstract 
Proprioceptive information is important for balance control, but little is known about how it is 
used during gait, or how stroke affects this use. The aim of this study was to evaluate the role 
of neck and ankle proprioception in balance during gait in healthy participants and after 
stroke. Thirteen healthy and 6 hemiparetic participants walked on an instrumented treadmill in 
a fully lit room, while whole-body three-dimension kinematics was quantified. Vibration was 
applied on the posterior neck muscles and triceps surae tendon on the non-dominant/paretic 
side, continuously or during the stance phase only. Difficulty to maintain dynamic and 
postural balance was evaluated using the stabilizing and destabilizing forces, respectively. 
Summary data of gait kinematics and kinetics were also reported. Continuous and stance phase 
vibration of the triceps surae decreased, in healthy patients, the difficulty to maintain both 
dynamic and postural balance in healthy participants (p<.01), with a longer distance between 
the centre of mass and centre of pressure and the limit of the base of support, indicating a 
more backward body position, and no change in temporal gait parameters. No effect of neck 
muscle vibration was observed (p>.17). None of the vibration conditions affected balance or 
gait parameters in stroke participants. The results confirmed that proprioception information is 
used for control balance during gait. Its importance depends on the walking and visual 
conditions. Changes in sensory integration capacities likely explain the results after stroke. 
Further study is needed to understand the integration of proprioception and vision information 
to control balance during gait. 
Keywords : Proprioception, integration, stroke, balance, biomechanics, stabilizing force, 
destabilizing force 
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1 Chapitre 1 : Introduction 
 Chaque année au Canada, les chutes sont à l’origine du plus grand nombre 
d’hospitalisations pour blessures et représentent 45% des admissions pour traumatismes 
crâniens (Canadian institute for health information, 2006). Le risque de chutes augmente 
fortement avec l’âge (Heasley et al., 2005), 1/3 des personnes âgées de plus de 65 ans en 
rapportant une ou plusieurs par année (Heasley et al., 2005, Campbell et al., 1990). Ces 
dernières sont plus durement affectées puisque leur risque de blessure est 9 fois plus important 
que les moins de 65 ans, et représentent 62% des personnes hospitalisées pour cause de 
blessure (Public health agency of canada, 2005). Les chutes peuvent en effet avoir de sérieuses 
conséquences en ce qui concerne les blessures, hospitalisation et incapacités, pouvant aller 
jusqu'au décès (Canadian institute for health information, 2006, Billette et Janz, 2011, Public 
health agency of canada, 2005). Une réduction du nombre de chutes de l’ordre de 20% se 
traduirait par une baisse de 7500 hospitalisations et une économie annuelle de l’ordre de 138 
millions de dollars (Public health agency of canada, 2005). Les chutes arrivent dans 44% des 
cas lors d’une glissade à la marche et dans 26% des cas lors de la montée ou la descente des 
escaliers (Public health agency of canada, 2005). 
 Ces situations, qui représentent des perturbations, provoquées par un élément de 
l'environnement ou par les mouvements propres du sujet, déclenchent différentes réponses 
posturales dans le but de conserver l’équilibre. Pour éviter la chute, ces réponses doivent être 
adaptées à l’intensité de la perturbation et au contexte de réalisation de la tâche. Pour cela, le 
système nerveux central (SNC) doit prendre en compte les influences cognitives et les 
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informations provenant principalement des systèmes sensoriels visuel, vestibulaire et 
proprioceptif (Oie et al., 2002, Keshner et al., 2004). 
- Les informations apportées par le système visuel comme les références verticales et 
horizontales, les obstacles et mouvements de la scène visuelle, sont prises en compte pour 
déterminer l’orientation du corps dans l’espace et élaborer un référentiel vertical visuel. Les 
informations projetées sur la rétine issues du champ de vision périphérique renseignent sur les 
mouvements de l’environnement. Celles du champ central fixent la cible visuelle et donc 
donnent la direction lors de la locomotion et des informations sur d'éventuels obstacles pour 
atteindre la cible (Amblard et Carblanc, 1980, Redfern et al., 2001).  
- Les informations vestibulaires renseignent sur les accélérations linéaires et en rotation de la 
tête par les organes otolithiques, utricule et saccule d’une part, et les canaux semi-circulaires 
d’autre part (Kandel et al., 2013). Les informations vestibulaires participent aussi à 
l’élaboration du référentiel vertical associé à la gravité (Horak et Macpherson, 1996, 
Fitzpatrick et McCloskey, 1994). Elles modulent également le temps de latence des réponses 
posturales et l’amplitude de ces réponses aux perturbations (Horak, 2010). 
- Finalement, les informations somatosensorielles proviennent de mécanorécepteurs répartis 
sur l’intégralité du corps (muscles, tendons, articulations et peau). Les récepteurs 
proprioceptifs renseignent sur la configuration spatiale des différents segments corporels les 
uns par rapport aux autres ainsi que leur position relative par rapport au sol (Horak et 
Macpherson, 1996). Ils informent également sur les propriétés de la surface de support 
(Ivanenko et al., 1999). Les forces exercées par le corps sur cette surface et l’orientation de la 
jambe par rapport au sol donnent une approximation de l'orientation de la surface d'appui 
(Horak et Macpherson, 1996, Ivanenko et al., 1999).  
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 Le travail décrit dans ce mémoire porte particulièrement sur la proprioception, dont la 
stimulation engendre des réponses posturales bien décrites en position debout, mais peu 
évaluées lors de la marche. Les informations proprioceptives issues des membres, du tronc ou 
du cou semblent être utilisées différemment par le système nerveux central puisqu’elles 
engendrent des réactions posturales dont les caractéristiques diffèrent en fonction du site de 
stimulation (Kavounoudias et al., 1999, Bove et al., 2001, Courtine et al., 2007, Courtine et al., 
2003, Courtine et al., 2001, Duysens et al., 2008, Verschueren et al., 2002, Gomez et al., 2009, 
Hazime et al., 2012, Ivanenko et al., 2000a, Ivanenko et al., 2000b, Lee et al., 2012).  
 Bien décrites et répétables en position debout, il est possible que ces réponses 
posturales diffèrent à la marche du fait du caractère phasique de celle-ci, avec une alternance 
de phase d'appui et d'oscillation. Plusieurs études montrent que les effets moteurs des 
stimulations proprioceptives diffèrent en fonction de la phase de marche (Sorensen et al., 
2002, Verschueren et al., 2002). Par exemple, il a été démontré que l'effet des stimulations 
cutanées plantaires sur les réflexes à la cheville était facilité ou inhibé en fonction de la 
position, donc des informations proprioceptives, de la hanche en extension ou en flexion 
(Knikou et al., 2007).  
 Ces informations proprioceptives doivent être intégrées par le système nerveux central 
avec les informations visuelles et vestibulaires pour déterminer la position et les déplacements 
des segments corporels entre eux et par rapport à l’environnement pour maintenir l'équilibre 
corporel. Cette intégration consiste en la mise en commun des informations issues des 
différents systèmes. Cette étape est essentielle du fait de l'ambigüité de chaque système 
sensoriel qui ne peut à lui seul donner une information exhaustive de la situation corporelle. 
On parle d’intégration multi-sensorielle. De plus, ces informations doivent aussi être 
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pondérées, c’est-à-dire que l’importance accordée aux informations d’un système particulier 
est augmentée ou diminuée en fonction des conditions dans lesquelles la tâche est réalisée. En 
effet, les circonstances peuvent réduire la "qualité" des informations, par exemple dans 
l'obscurité où les informations visuelles auraient un poids moins important que les 
informations proprioceptives (Oie et al., 2002, de Oliveira et al., 2008, Horak et al., 2009).  
 La position et les déplacements du corps dans l'environnement, élaborés à partir de 
cette intégration multi-sensorielle par le système nerveux central, correspondent d'un point de 
vue biomécanique à la position et aux déplacements du centre de masse (CM). Ces deux 
éléments sont les variables que le système postural doit contrôler pour éviter les chutes (Pai et 
Patton, 1997) Les déplacements du CM sont contrôlés par le centre de pression (CP), dont la 
position dépend de l'activité locomotrice en cours et des activités posturales associées. Le 
contrôle de l’alignement de la tête et du tronc par rapport à la base de support (BdS) eu égard à 
la gravité et à la surface de support (Horak, 2006), représente la composante posturale de 
l’équilibre. Le contrôle des déplacements du CM représente la composante dynamique de 
l'équilibre (Horak, 2006). À la marche, même si des  mécanismes de contrôle identiques sont 
utilisés, la vitesse importante du CM et les changements continuels de la BdS rendent le 
contrôle de l’équilibre plus complexe à réaliser (Winter, 1995, Pai et Patton, 1997). 
 Parmi les groupes à fort risque de chutes, les personnes ayant eu un accident vasculaire 
cérébral (AVC) présentent des risques particulièrement élevés, du fait des déficits moteurs et 
sensoriels fréquemment associés à l'AVC. L'AVC hémorragique ou ischémique a pour résultat 
une réduction aigüe du flux sanguin dans différentes aires cérébrales, à l'origine de lésions 
cérébrales. Celles-ci peuvent se caractériser par une perte plus ou moins complète du contrôle 
moteur et de la sensibilité somatosensorielle controlatérale au site de lésion cérébrale que l’on 
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nomme hémiparésie (Kandel et al., 2013). Le niveau de déficit sensoriel est proportionnel à la 
taille de l’AVC (Tyson et al., 2006, Connell et al., 2008) et plusieurs études montrent que 
l'intégration des informations sensorielles pour le contrôle de l'équilibre est affectée chez les 
personnes hémiparétiques en position debout (Bonan et al., 2013, Genthon et al., 2008, 
Magnusson et al., 1994, Roerdink et al., 2009). 
 
 Ainsi, le rôle des informations proprioceptives dans le maintien de l’équilibre lors 
d’une tâche dynamique comme la marche est mal compris chez les sujets en santé. De plus, 
aucune étude n'a évalué les conséquences de l'AVC sur l'utilisation des informations 
proprioceptives dans le contrôle de l'équilibre lors de la marche. Le but de ce travail était donc 
d’analyser la contribution des informations proprioceptives lors des différentes phases de la 
marche chez les personnes en santé et les personnes hémiparétiques suite à un AVC.  
 
  
 
2 Chapitre 2 : Recension des écrits 
2.1 Biomécanique de l’équilibre 
2.1.1 Conditions biomécaniques du maintien de l’équilibre 
 D’un point de vue biomécanique, le maintien de l’équilibre passe par le contrôle de la 
position et du déplacement du centre de masse (CM) global. Le CM global est un point virtuel 
ayant les mêmes propriétés mécaniques que l’ensemble de la masse corporelle, et dont la 
position se détermine à partir de la sommation spatiale du CM de chacun des segments 
corporels (Gage et al., 2004). On le différencie du centre de gravité qui représente la 
projection verticale du CM. 
 Le centre de pression (CP) est la localisation ponctuelle de la moyenne pondérée des 
forces de réactions du sol, opposées aux pressions exercées sur le sol ou la surface de contact. 
Le contour de la surface est déterminé par les contacts avec le sol est appelé la base de support 
(BdS) (Gage et al., 2004, Winter, 1995). La position et le déplacement du CP (Chaudhry et al., 
2011, Hasan et al., 1996, van Wegen et al., 2002), tout comme la position et la vélocité du CM 
(Pai et Patton, 1997), sont utilisés comme indicateurs d’équilibre. Le CP contrôle la position et 
le déplacement du CM, puisqu’un décalage dans le plan horizontal entre la position de ces 
deux points entraine une accélération du CM dans le sens du vecteur CP-CM (Winter, 1995). 
Cette accélération est due à l'effet de couple produit entre l'effet du poids, c.-à-d. la force 
produite par la gravité sur la masse du sujet, qui s'applique au CM du sujet verticalement vers 
le bas, et les forces de réactions du sol, qui s'appliquent au CP, vers le haut. Plus l’écart entre 
ces points est important, plus le CM subit une accélération (Winter, 1995). Donc, en position 
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debout, le déplacement du CP par la variation des poussées sur le sol permet de contrôler 
simplement les déplacements et la position du CM. Dans un contexte expérimental, ces 
variables sont mesurées respectivement par l'usage de plateformes de force, c.-à-d. la mesure 
des forces de réaction du sol (Chaudhry et al., 2011) et par un système d’analyse du 
mouvement et une modélisation du corps en trois dimensions (Van Der Kooij et al., 2005, 
Peterka, 2002). 
 Maintenir l’équilibre à la marche est plus complexe qu’en position érigée. À chaque 
instant de la tâche, le CP doit être placé adéquatement par rapport au CM pour contrôler ses 
déplacements antéro-postérieurs et médio-latéraux (Winter, 1995). Pour cela, en plus des 
moments appliqués au sol lors de l'appui (stratégies de cheville et de hanche), la position du 
pied au moment du contact du talon après la phase d'oscillation (stratégie de placement du 
pied) est un facteur essentiel du contrôle de l'équilibre à la marche. La variabilité dans la 
largeur des pas est ainsi utilisée comme un indicateur d’équilibre médio-latéral (Bauby et Kuo, 
2000) d’autant plus lorsque l’exigence de la tâche est augmentée, comme sur des surfaces 
d’appui variées (Marigold et Patla, 2008). Brach et al ont montré, lors de l’étude des 
caractéristiques spatio-temporelles de la marche chez les personnes âgées, que le risque de 
chutes était significativement augmenté pour une variabilité de largeur des pas inférieure ou 
supérieure aux non-chuteurs (Brach et al., 2005). La mesure de la largeur de pas n’est 
cependant qu’une mesure indirecte de l’équilibre et aucune étude n’a mis en lien la variabilité 
des pas avec la position et la vélocité du CM. 
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2.1.2 Évaluation biomécanique de l’équilibre 
 Alors que la biomécanique de l'équilibre à la marche est assez bien décrite, plusieurs 
méthodes d'évaluation de l'équilibre à la marche ont été développées récemment. Aucune 
étude n'a encore comparé ces approches  
 Le modèle de Pai et collaborateurs évalue l’équilibre lors d’une tâche en prenant en 
compte simultanément la position et la vitesse du CM. Ce modèle a été testé dans plusieurs 
études utilisant des perturbations de la marche sous la forme d'un glissement inattendu de la 
surface d'appui. Selon la tâche réalisée, une "zone de stabilité possible" ("Feasible Stability 
Region") peut être définie dans laquelle la combinaison vitesse/position du CM permet la 
continuation de la tâche sans réaction posturale à la perturbation. Si la combinaison 
vitesse/position du CM se trouve en dehors de cette zone de stabilité, il s’en suit la nécessité 
d'une réaction posturale pour éviter la chute (Pai et Patton, 1997). Si la réaction posturale ne 
ramène pas la position et la vitesse du CM dans la zone d’équilibre, alors, il y aura chute. 
 Un second modèle, proposé par Hof et collaborateurs, définit une marge de stabilité 
prenant en compte la distance entre le CP et la position extrapolée du centre de masse c.-à-d. 
la position du CM à laquelle la vitesse du CM, normalisée par rapport aux caractéristiques 
anthropométriques du participant, est additionnée (Hof et al., 2005). Une faible marge de 
stabilité, c.-à-d. une petite distance entre la position extrapolée du CM et du CP, indique une 
plus grande instabilité. Ce modèle a entre autres été appliqué lors de perturbations sur tapis 
roulant, et tant que la marge est faible, des réponses posturales sont mises en place avec 
l’objectif de maintenir une marge suffisante pour rester dans des conditions d'équilibre adéquat 
(Hof et al., 2007). 
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 Ces deux modèles servent à l’analyse de l’équilibre dynamique. Ils ont été utilisés dans 
des paradigmes expérimentaux lors de la marche normale (Hof, 2008), à différentes vitesses 
(Espy et al., 2010), lors de l’application d’une force au bassin (Hof et al., 2010), ou à l’aide de 
supports à faible force de friction (Bhatt et al., 2013, Wang et al., 2011), et ont permis de 
prédire ou de mieux comprendre les réponses posturales assurant le maintien de l'équilibre à la 
marche.Par exemple, lors de la marche normale, la marge de stabilité entre CP et position 
extrapolée du CM est constante à l’instant du contact du talon au sol (Hof, 2008). Lors d’une 
poussée latérale de faible amplitude appliquée au bassin, le CM est accéléré dans le sens de la 
poussée. Le sujet, pour maintenir sa marge de stabilité constante, ajuste la position de son CP 
en utilisant une stratégie de cheville ou de pas en fonction de l’intensité de la perturbation, là 
encore jusqu’à ce que la marge de stabilité entre le CP et la position extrapolée du CM 
revienne à la valeur de la marche hors perturbation (Hof et al., 2010).  
D’autre part, la vitesse de marche et la longueur de pas s’avèrent être des facteurs de stabilité 
importants puisqu’il a été montré que l’augmentation de la vitesse et la diminution de la 
longueur des pas favorisaient l’équilibre lors de perturbations mimant une glissade, en 
rapprochant le CM de la zone de stabilité (Espy et al., 2010). Il a d’ailleurs été montré quela 
répétition de ces glissades pouvait modifier la posture dans le but d’anticiper la perturbation et 
d’en réduire l’effet destabilisant (voir section suivante) (Bhatt et al., 2013, Wang et al., 2011).
 Un troisième modèle a été développé par Duclos et al (Duclos et al., 2009, Duclos et 
al., 2012) et permet de mesurer la difficulté de maintenir l'équilibre, autant dans sa 
composante posturale que dynamique, respectivement représentées par la force théorique 
nécessaire pour amener le CM à la limite de la BdS, i.e. la force déstabilisante, et par la force 
théorique nécessaire pour stopper le déplacement du CM, i.e. la force stabilisante. Du fait de la 
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possibilité d'analyser séparément ces deux composantes de l'équilibre, il sera utilisé dans ce 
mémoire. Sa description complète est faite dans la section méthodologie. 
2.2 Réactions et stratégies d’ajustements posturaux 
2.2.1 Le contrôle réactif de l'équilibre 
 Une perturbation inattendue, comme une glissade ou la négociation d’un obstacle 
apparu brusquement, est déséquilibrante pour le corps et provoque un ensemble de réactions 
posturales. Ces dernières sont basées sur les informations reçues par les systèmes sensoriels 
visuel, vestibulaire et proprioceptif (Patla, 2003). Les réponses posturales sont organisées dans 
les premières centaines de millisecondes (ms) qui suivent la perturbation et se poursuivent 
parfois pendant plusieurs pas après la négociation de la perturbation. Ces réponses sont 
organisées par le système nerveux central, et lorsqu’elles sont inadéquates,elles, mènent à la 
chute (Patla, 2003). Les réponses volontaires étant trop lentes pour maintenir l’équilibre du 
corps à elles seules, les réflexes mono- et poly-synaptiques sont les premiers à produire une 
réponse à la perturbation (Patla, 2003, Jacobs et Horak, 2007, Horak et Macpherson, 1996). 
Les réflexes monosynaptiques produisent des contractions musculaires en réponse à leur 
étirement. Ils produisent des réponses à courte latence de l’ordre de 30 à 40 ms traitées 
uniquement à l’étage médullaire. Les réflexes poly-synaptiques produisent des réponses de 
latences plus longues de l’ordre de 70 à 100 ms et traités par des circuits spinaux et sous 
corticaux (Jacobs et Horak, 2007). Ces réponses sont suivies de réponses impliquant 
davantage les aires corticales dont les latences sont de l’ordre de 200 ms (Jacobs et Horak, 
2007). 
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 Les stratégies d’ajustements lors de la marche sont principalement la «stratégie de 
cheville» et la «stratégie du pas». Ces deux stratégies sont utilisées en fonction des différentes 
phases de la marche et sont capables de répondre à des perturbations d’intensités différentes. 
La stratégie de cheville est la plus rapide. D’une latence de  l’ordre de 200 ms, elle répond à 
de faibles intensités de perturbations (Hof et al., 2007). La stratégie du pas répond à des 
perturbations plus intenses. De l’ordre de 300 ms, on l’observe pendant la phase d’oscillation 
(Jacobs et Horak, 2007) et elle consiste à la modification des caractéristiques du pas, c.-à-d. la 
cadence, la longueur et largeur (Hof et al., 2007, Horak et Macpherson, 1996). La stratégie 
peut aussi être mixte, combinant les stratégies de cheville et de pas quand une perturbation lors 
de la phase d’appui est trop forte pour être corrigée par la cheville seule. Le maintien de 
l’équilibre sera alors complété sur plusieurs pas subséquents (Patla, 2003, Hof et al., 2007). 
 
2.2.2 Le contrôle anticipatoire de l'équilibre 
 Le contrôle anticipatoire est basé sur l’identification précoce des obstacles 
principalement à partir des informations visuelles, ou de perturbations induites par les propres 
mouvements du sujet et la production d’ajustements anticipatoires, dans le but de diminuer ou 
d’éliminer le caractère perturbant de l’obstacle ou du mouvement volontaire (Patla, 2003). 
 Dans le cas des obstacles prévisibles, la trajectoire peut être modifiée pour éviter 
l'obstacle si la détection est suffisamment précoce pour permettre un tel changement. Dans le 
cas contraire, les systèmes visuel et proprioceptif vont à priori adapter le placement du pied et 
la future localisation du CP, par rapport à la localisation précise de l’obstacle, et la direction 
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des forces de réaction du sol lors du contact du pied avec le sol et par les récepteurs cutanés 
plantaires respectivement (Patla, 2003) 
 Dans le cas des mouvements propres du corps, les adaptations anticipées ne sont pas 
basées sur les informations sensorielles, mais sur les expériences précédemment vécues par le 
participant dans un même contexte (Patla, 2003). Par exemple, lors de l’élévation du bras, on 
observe une contraction du biceps fémoral, 100ms avant l’exécution du mouvement. Cet 
ajustement postural anticipatoire est déclenché dans le but de minimiser les effets 
déstabilisants du mouvement (Massion et al., 1999). Cette stratégie basée sur l’économie 
d’énergie est souvent appelée ajustement postural anticipatoire (Massion et al., 1999), mais 
qualifiée aussi de contrôle prédictif par Patla (Patla, 2003). 
 Les ajustements posturaux anticipatoires comme le contrôle réactif peuvent être 
améliorés en fonction de l’expérience. Dans un contexte d’entrainement à la réaction aux 
glissades répétées, au moyen de plateformes à faibles forces de friction sur le trajet de marche, 
certaines études montrent que, pour réagir adéquatement à la glissade, le sujet va réduire sa 
vitesse de déplacement  (Yang et al., 2013) et positionner son CM plus en avant en projection 
de sa BdS (Yang. F, 2013) afin de réduire la déstabilisation induite par la "glissade". Ces 
adaptations vers des réactions posturales plus efficaces étaient même maintenues pendant au 
moins 6 mois chez des personnes âgées (Tanvi et al., 2012). 
Étant donné l'importance des informations sensorielles dans l'organisation des réponses 
posturales décrites ci-dessus, il nous semble important d'en décrire leur physiologie, puis leurs 
interactions, dans le cadre de l'intégration multi-sensorielle, en insistant sur la proprioception, 
qui fait l'objet de l'expérimentation rapportée dans ce mémoire. 
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2.3 Physiologie des systèmes sensoriels 
2.3.1 La proprioception 
 La proprioception est définie comme le sens du mouvement et de la position des 
différents segments du corps dans l’espace (Roll, 2003). Elle informe le SNC par des 
mécanorécepteurs de plusieurs types situés dans les muscles, les tendons, les articulations et la 
peau. Les principaux mécanorécepteurs impliqués dans la proprioception sont les suivants : 
- Les fuseaux neuromusculaires (FNM) sont localisés dans les corps musculaires. Ils sont 
dotés de terminaisons primaires (Ia), sensibles à la longueur et la vitesse d’allongement du 
muscle, et secondaires (II) sensibles à l’étirement musculaire (Proske et al., 2000, Kandel et 
al., 2013, Roll, 2003). 
– Les organes tendineux de Golgi (OTG) renseignent sur la force produite par les muscles 
(Roll, 2003). Ces derniers, localisés dans la jonction musculo-tendineuse, transmettent au SNC 
la tension musculaire générée par la contraction, par leurs fibres de type Ib (Kandel et al., 
2013, Windhorst, 2007). 
- Les récepteurs situés dans les capsules, les ligaments, et le périoste renseignent sur 
l’angulation des différentes articulations, en particulier pour les amplitudes extrêmes  (Kandel 
et al., 2013). 
- Les récepteurs cutanés renseignent sur les mouvements et le maintien de la posture en 
indiquant les étirements de la peau aux alentours des articulations (Aimonetti et al., 2007). 
 Les informations proprioceptives partent du récepteur, empruntent le nerf périphérique 
jusqu’à la corne postérieure de la moelle épinière (Kandel et al., 2013). On distingue deux 
voies proprioceptives : 
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- Les informations proprioceptives conscientes concernent les fibres II, qui à partir de l’étage 
médullaire empruntent les faisceaux de Goll et Burdach pour se lier, dans le noyau cunéiforme 
du bulbe rachidien, au deutoneurone. Ce dernier va croiser la ligne médiane (décussation) puis 
rejoindre le noyau ventral-postérieur du thalamus où il fera relais avec un troisième neurone 
qui gagnera le cortex somésthésique S1 (Kandel et al., 2013). 
- Les informations proprioceptives inconscientes concernent les fibres Ia et Ib, qui à partir de 
l’étage médullaire empruntent selon l’origine des mécanorécepteurs (membres supérieurs ou 
membres inférieurs et tronc) les faisceaux spinocérébelleux de Flechsig (direct) ou de Gowers 
(croisés). Ces faisceaux spinocérébelleux informent le cervelet de l’état de tension du muscle 
qui permettront d’adapter leur réponse motrice (Kandel et al., 2013). 
2.3.1.1 Les vibrations localisées pour stimuler la proprioception 
 La vibration est un moyen de stimulation des mécanorécepteurs fréquemment utilisé 
(Roll et al., 1989, Fallon et Macefield, 2007, Burke et al., 1972). Il a été démontré qu’elle 
stimule majoritairement les fibres Ia des fuseaux neuromusculaires. Ces dernières augmentent 
leurs fréquences de décharge de façon harmonique (1 pour 1) lors d’une stimulation vibratoire 
de fréquence comprise entre 80 et 100 Hz et d’amplitude de 0.2 à 0.5 mm (Roll et al., 1989). 
Les fibres Ib et II répondent également à la vibration mais à des fréquences vibratoires moins 
élevées de l’ordre de 10 à 30 Hz pour 200 µm d’amplitude (Fallon et Macefield, 2007). 
 Les fibres Ia étant sensibles à l’allongement musculaire, la vibration musculaire ou 
tendineuse va induire au niveau segmentaire une illusion d’étirement du muscle cible 
(Kavounoudias et al., 1999). En conséquence de cette perception, plusieurs réactions motrices 
peuvent être induites en fonction du contexte sensoriel ou de la tâche à accomplir. Quand le 
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sujet peut voir l'articulation ou le segment vibré, on note une augmentation de l'activité du 
muscle vibré, appelée la réponse tonique vibratoire (RTV), accompagnée d’une diminution 
d’activité dans le muscle antagoniste (Calvin-Figuiere et al., 2000). À l’inverse, quand le sujet 
n’est pas en mesure de voir l'articulation ou le segment vibré ou en fonction de la tâche à 
accomplir, la vibration induit une contraction du muscle antagoniste au muscle vibré, appelée 
réponse vibratoire antagoniste (RVA) et un relâchement du muscle vibré (Calvin-Figuiere et 
al., 1999, Calvin-Figuiere et al., 2000).  
 La vibration est connue pour diminuer le réflexe monosynaptique et l’excitabilité du 
motoneurone alpha (MN α) du muscle ciblé, tel que testé par le reflexe H (Herda et al., 2009). 
L’excitabilité du MN α étant diminuée par la voie monosynaptique, la RTV n’est rendue 
possible que si l’excitabilité du MN α est augmentée par d’autres circuits poly-synaptiques 
comme les voies  propriospinale, vestibulospinale ou réticulospinale activées elles aussi, lors 
de la vibration par les afférences Ia. 
 D’un point de vue cérébral, l’activation des aires corticales prémotrice, motrice 
primaire, motrice supplémentaire et motrice cingulaire (Naito et al., 1999, Naito et Ehrsson, 
2001) ainsi que celle des aires corticales pariétale supérieure et post centrale (Romaiguere et 
al., 2003, Casini et al., 2006) a été démontrée lors de la vibration. Ces activations sont 
d’ailleurs très proches de celles mesurées lors de la contraction musculaire volontaire (Duclos 
et al., 2007) supportant l’idée que la transformation d’une sensation perceptuelle, induite par la 
vibration musculaire, en réponse motrice (Kavounoudias et al., 1999), implique également le 
cortex cérébral. En effet, la mesure du temps de latence entre le début de la vibration et la 
réponse motrice est de 630 millisecondes pour le tibialis anterior et de 680 millisecondes pour 
le soleus (Quoniam et al., 1995). De plus, il a été démontré un temps de latence de plus d'une 
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seconde lors de l’application de vibration sur les muscles fléchisseurs du poignet (Calvin-
Figuiere et al., 1999). De tels temps de réaction sont en général associés à des voix 
neurologiques transcorticales. 
2.3.2 Le système vestibulaire  
 Le système vestibulaire est constitué de canaux semi-circulaires orientés dans les trois 
plans de l’espace et perpendiculaires entre eux, ainsi que d’organes otolithiques, utricule et 
saccule. Les canaux semi-circulaires et les organes otolithiques sont constitués de cellules 
sensibles aux mouvements de l’endolymphe qui remplit les cavités et qui bouge en fonction 
des mouvements de la tête, permettant de détecter les accélérations linéaires et angulaires de la 
tête ainsi que sa position dans l’espace (Kandel et al., 2013, Horak, 2010). 
 Une des méthodes pour tester le système vestibulaire est l’utilisation de la stimulation 
galvanique (GVS) (Lund. S, 1983, Iles et al., 2007). Le passage d’un courant électrique de 
faible intensité entre deux électrodes (cathode et anode) provoque une augmentation du taux 
de décharge du nerf vestibulaire du côté cathodique et une diminution du côté anodique. Lors 
de la stimulation vestibulaire on observe, entre autres, une augmentation de l’activité 
électromyographique et une inclinaison du corps du côté cathodique (Iles et al., 2007).  
 Le sujet atteint d’un trouble de l’appareil vestibulaire (ataxie vestibulaire) présente une 
réaction posturale tardive et disproportionnée appelée hypermétrie (Horak, 2010). En position 
debout et lors de translations rapides de la surface de support, les sujets en santé ne montrent 
pas de changement d’activité des muscles de la nuque, mais uniquement dans les muscles des 
membres inférieurs alors que les sujets ayant une atteinte vestibulaire montrent une forte co-
contraction des muscles de la nuque (Horak et al., 2001, Buchanan et Horak, 2001). En 
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l’absence de rétrocontrôle efficace donné par le système vestibulaire, ces derniers 
verrouilleraient ainsi la position de la tête par rapport au corps (Horak et al., 2001, Buchanan 
et Horak, 2001). 
 Iles et al ont cliniquement observé que lors de l'application de GVS pendant la marche 
sur tapis roulant yeux fermés, les participants déviaient suffisamment pour sortir du tapis 
roulant (Iles et al., 2007). Par ailleurs, les sujets ayant une atteinte vestibulaire accélèrent plus 
rapidement et déplacent plus loin leur centre de masse lors de chaque pas augmentant ainsi 
leur risque de chute (Horak, 2010). Ces derniers résultats montrent que le rôle du système 
vestibulaire dans le contrôle de l'équilibre est important lors de la marche également. 
 
2.3.3 Le système visuel  
 Le système visuel renseigne principalement sur l’orientation verticale extraite de 
l'environnement et du corps en position debout, et permet aussi la navigation et l’évitement 
des obstacles à la marche (Logan et al., 2010, Kandel et al., 2013).  
 Utilisée depuis longtemps cliniquement, la fermeture des yeux est connue pour 
augmenter les oscillations posturales en position debout (Abrahamova et Hlavacka, 2008) 
signant ainsi l'importance des informations visuelles pour maintenir cette position. 
 D’un point de vue expérimental, on le teste en utilisant un environnement virtuel ou 
par occlusion de la vue (Logan et al., 2010, Iosa et al., 2012, O'Connor et Kuo, 2009, Keshner 
E.A, 2000). O’Connor et al ont démontré l’importance du système visuel dans le contrôle de 
l’équilibre en position debout et à la marche. Les auteurs ont induit des perturbations visuelles 
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sinusoïdales dans le plan antéropostérieur ou médio-latéral en utilisant un environnement 
virtuel et ont observé une plus grande variabilité de positionnement du CP, qui est associée à 
une plus grande instabilité, dans le plan antéropostérieur en position debout, et dans le plan 
médio-latéral à la marche (O'Connor et Kuo, 2009). L’augmentation de l’intensité de la 
perturbation visuelle provoquait un plus grand déplacement du CP dans le plan médio-latéral à 
la marche qu’antéropostérieur en position debout et a montré ainsi une plus grande sensibilité 
aux informations visuelles dans le placement latéral du pied sans pour autant modifier les 
caractéristiques spatiotemporelles de la marche (O'Connor et Kuo, 2009).  
 L’équilibre à la marche serait quant à lui affecté différemment lors de la manipulation 
des informations visuelles ou lors de l’occlusion de la vue. En effet, Iosa et al ont comparé les 
essais de marche sur 10 mètres avec ou sans informations visuelles et ont montré une plus 
grande instabilité lors de la privation d’informations visuelles du fait de la diminution de la 
vitesse de progression, la longueur et la fréquence de pas en comparaison avec la condition 
dans laquelle il n’y avait pas de privation visuelle (Iosa et al., 2012).  
 
2.4 Intégration multi-sensorielle de la proprioception pour 
le contrôle de l’équilibre 
 Nous venons de voir les trois principales voies sensorielles impliquées dans le contrôle 
de l’équilibre. Nous allons voir maintenant comment les stimulations proprioceptives 
modifient l’équilibre, et comment les réponses posturales à ces stimulations proprioceptives 
sont modifiées par les informations provenant du système vestibulaire et de la vision. Ces 
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modifications soulignent l’intégration multi-sensorielle, c’est-à-dire la prise en compte 
concomitante des différentes informations sensorielles dans le contrôle de l’équilibre  
Figure 1 : Modèle d’intégration multi-sensorielle d’après Horak. Modèle résumant les 
différents systèmes sous-tendant le contrôle de l’équilibre  
  
 
2.4.1 Réponses posturales aux stimulations proprioceptives 
2.4.1.1 En station debout 
 Comme nous l'avons vu plus haut,  la vibration musculaire peut générer une activité 
motrice, c.-à-d TVR, TVA (Hagbarth et Eklund, 1966, Calvin-Figuiere et al., 1999, Takata et 
al., 1996) et une illusion de mouvement au niveau segmentaire. Si ces stimulations sont 
appliquées sur un sujet en position debout, elles peuvent déclencher des réponses posturales de 
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l’ensemble du corps parfois appelées « Vibration Induced Falling » (VIF) (Eklund, 1972). Ces 
réponses posturales se caractérisent notamment par des inclinaisons du corps dans des 
directions spécifiques en fonction du site de vibration (Kavounoudias et al., 1999, Barbieri et 
al., 2013, Gomez et al., 2009, Lee et al., 2012, Polonyova et Hlavacka, 2001). Il a notamment 
été démontré chez le sujet debout sur une plateforme de force et yeux fermés un déplacement 
du CP, indiquant une inclinaison du corps vers l’avant ou vers l’arrière lors de l’application de 
la vibration respectivement à la nuque et aux triceps suraux (Kavounoudias et al., 1999, 
Barbieri et al., 2013, Gomez et al., 2009). 
2.4.1.2 Effets de la fréquence et du temps de vibration sur la réponse 
posturale induite par la vibration musculaire 
 La fréquence et la durée de la stimulation proprioceptive sont aussi des facteurs 
influençant la réaction posturale à la vibration. Abrahamova et al, ont confirmé en position 
debout et les yeux fermés que la direction d’inclinaison était spécifique au muscle vibré, mais 
aussi que l’amplitude de l’inclinaison du corps était supérieure pour une vibration à 80 Hz 
qu’à 60 Hz ou qu’à 40 Hz (Abrahamova et al., 2009). Dans une seconde étude dans les mêmes 
conditions, Polonyova et al précisent que les changements d’amplitude des inclinaisons du 
corps en réponse à la vibration dépendent des muscles vibrés. Cette augmentation se produit 
lors de fréquences supérieures ou égales à 60 Hz lorsque les vibrations sont faites sur le tibial 
antérieur, et pour des fréquences inférieures ou égales à 80 Hz pour le gastrocnémien latéral 
(Polonyova et Hlavacka, 2001). 
 Concernant la durée de vibration, il a été démontré, que dans les mêmes conditions 
expérimentales, la vibration pendant 30 secondes produisait une amplitude d’inclinaison 
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supérieure à celles provoquées par des vibrations qui ne duraient que 10 et 20 secondes 
(Capicikova et al., 2006). 
2.4.1.3 Rôle de l’âge dans la réaction posturale à la vibration 
 Les déficits de l’équilibre liés à l’âge sont fréquents (Du Pasquier et al., 2003) et 
peuvent être liés à une diminution de qualité des systèmes sensoriels : visuel (Gittings et 
Fozard, 1986), vestibulaire (Herdman et al., 2000) et proprioceptif (Sturnieks et al., 2008), tout 
comme à une diminution de la capacité à les intégrer (Quoniam et al., 1995). L’âge est 
responsable de l’atrophie musculaire qui touche autant les fibres musculaires impliquées dans 
le mouvement que celles présentes dans le FNM pour en assurer la sensibilité, expliquant en 
partie la perte de force et de sensibilité liées à l’âge (Kararizou et al., 2005, Frontera et al., 
2000) 
 Il a été démontré qu’en position statique et yeux fermés, les personnes âgées, qui ont 
des capacités pallesthésiques, c.-à-d. des perceptions des vibrations osseuses, réduites par 
rapport aux sujets jeunes, montraient une augmentation de la vitesse d’inclinaison du corps et 
donc une plus grande difficulté à maintenir l’équilibre lors de la vibration à la cheville 
(Kristinsdottir, 2001). Fransson et al, ont également démontré une plus grande instabilité chez 
des personnes âgées sans antécédents neurologiques et se disant en bonne santé que chez des 
populations plus jeunes (Fransson et al., 2004). En effet, bien que les participants réagissaient 
plus rapidement à la vibration, ils montraient une augmentation de leur vitesse d’inclinaison 
du corps, les rendant plus instables (Fransson et al., 2004). Les participants plus âgés 
utiliseraient différemment leurs informations proprioceptives dans la stabilité posturale. Ce 
comportement fait du déclin structurel et fonctionnel des mécanorécepteurs du système 
proprioceptif lié à l’âge un facteur d’instabilité posturale (Sturnieks et al., 2008).  
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2.4.2 Effets des vibrations à la marche 
 Les vibrations appliquées à la nuque modifient les caractéristiques spatiotemporelles de 
la marche, avec une diminution de la longueur de pas et de la vitesse de marche quand la 
vibration est déclenchée, par rapport à la marche sans vibration (Bove et al., 2001). Lors de la 
marche sur tapis roulant et quand la vibration est appliquée bilatéralement et de façon continue 
sur la nuque, Ivanenko et al ont démontré une augmentation de la vitesse de marche associée à 
une inclinaison du corps vers l’avant (Ivanenko et al., 2000b). La vibration continue à la 
cheville, dans des conditions où le tapis roulant s’ajustait à la vitesse de marche du patient et 
où ce dernier évoluait dans une pièce à la lumière tamisée, a également montré une inclinaison 
du corps en avant avec une augmentation de la fréquence de pas et de la vitesse de marche 
(Ivanenko et al., 2000a). Or, lors de la marche au sol dans un environnement éclairé, seule la 
longueur de pas a tendance à diminuer, sans toutefois influer sur la durée du pas ou la vitesse 
de marche, montrant ainsi le poids accordé aux informations visuelles dans l’intégration des 
informations issues des différents systèmes sensoriels (Courtine et al., 2001). 
 Finalement, quand la vibration est appliquée unilatéralement à la nuque ou au niveau 
des érecteurs du rachis lombaire supérieur et que le participant marche les yeux fermés, elle 
peut induire une déviation de la marche du côté controlatéral au muscle vibré (Bove et al., 
2001, Courtine et al., 2003). Ceci montre que les réponses à la vibration dépendent 
directement de la fonction du muscle vibré. 
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2.4.3 Intégration des autres canaux sensoriels à la 
proprioception  
 Les systèmes sensoriels proprioceptif, vestibulaire et visuel fournissent des 
informations cruciales et complémentaires au SNC pour maintenir l’équilibre (Redfern et al., 
2001, Horak, 2006). En plus de cette intégration multi-sensorielle, ces informations sont 
parfois discordantes et nécessiteront d’être pondérées de façon adéquate de sorte à déterminer 
l’orientation correcte du corps dans l’espace et la réponse motrice appropriée de sorte à assurer 
le maintien de l’équilibre (Horak, 2006).  
2.4.3.1 Intégration et pondération des informations vestibulaires et 
proprioceptives 
 Qu’il s’agisse d’équilibre statique ou à la marche, lorsque les informations visuelles ne 
sont pas disponibles ou suffisamment fiables, les systèmes vestibulaire et proprioceptif sont 
pondérés à la hausse (Fitzpatrick et al., 1999, Bove et al., 2001, Hlavacka et al., 1996, 
Deshpande et Patla, 2005, Lund. S, 1983). 
 Nous avons déjà présenté qu’en position statique et en réponse à l’utilisation de la 
vibration ou de la GVS, des inclinaisons spécifiques du corps se produisaient, et que ces 
dernières étaient fonction du site de vibration ou du côté sur lequel l’anode est située (Iles et 
al., 2007, Kavounoudias et al., 1999). Lund et al ont montré que les réponses posturales à la 
GVS étaient modifiées selon la position de la tête : elles apparaissent dans le plan para-frontal 
passant par les deux vestibules quelle que soit la position de la tête. Les informations 
proprioceptives et vestibulaires étaient donc intégrées pour adapter la réponse posturale 
d’origine vestibulaire au contexte proprioceptif, c
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Hlavacka et al ont montré des résultats similaires lors de la stimulation proprioceptive du 
muscle tibial antérieur, à la cheville, coïncidant avec la GVS en montrant une inclinaison du 
corps résultant de la sommation linéaire des réponses provoquées par chacune des stimulations 
(Hlavacka et al., 1996). 
 De la même façon, à la marche, l’utilisation de la vibration unilatérale à la nuque a 
montré une déviation de la trajectoire de marche controlatérale au muscle vibré, qui était 
modifiée lors de l’application concomitante de la GVS (Deshpande et Patla, 2005). Le 
placement controlatéral de l’anode par rapport au vibrateur augmentait la déviation 
contrairement au placement homolatéral de l’anode qui diminuait cette dernière (Deshpande et 
Patla, 2005).  
2.4.3.2 Intégration et pondération des informations visuelles et 
proprioceptives 
 Les informations visuelles ont un grand rôle dans l’équilibration. En effet, il a été 
observé que les patients, atteints d’une diminution de la proprioception et dont le contrôle 
postural était diminué, avaient tendance à pondérer à la hausse, autrement dit à accorder une 
plus grande importance aux informations visuelles (Redfern et al., 2001, Bonan et al., 2006).  
 En position debout et lors de vibrations à la cheville  ou au cou, l’oscillation du corps 
avec les yeux ouverts est par exemple de plus faible amplitude que celle induite avec les yeux 
fermés (Kristinsdottir et al., 2001). Dans une expérience plus récente, Isableu et al ont 
comparé l’effet de la rotation médiolatérale de l’environnement virtuel et de l’occlusion des 
yeux sur le déplacement médiolatéral du CP dans trois positions (inclinaison du corps en 
avant, en arrière ou position neutre). Les auteurs ont démontré que l’intégration et la 
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pondération des informations visuelles et proprioceptives dans le contrôle de l’équilibre 
puisque (i) la rotation de l’environnement virtuel induisait un déplacement du CP plus grand 
quand le patient était incliné en avant ou en arrière qu’en position neutre. (ii) la position neutre 
en comparaison avec les positions en inclinaison réduisait les oscillations du patient lors de 
l’occlusion de la vision (Isableu et al., 2011). Ces résultats ont appuyé ceux de Keshner et al 
concernant l’intégration des afférences proprioceptives et visuelles. En effet, ils ont retrouvé 
une plus grande instabilité, montrée par l’augmentation de l’amplitude de déplacement de la 
tête, du tronc et des jambes, lors de la translation antéropostérieure simultanée de la surface 
d’appui et de l’environnement virtuel, par rapport à la translation seule de l’un d’entre eux 
(Keshner et al., 2004). 
 À la marche, les informations visuelles sont importantes puisqu’en contrôlant le 
positionnement du pied, elles contrôlent l’équilibre médiolatéral (O'Connor et Kuo, 2009). 
Lors de la privation visuelle, la pondération des informations proprioceptives est augmentée 
puisque la diminution de la longueur et de la fréquence de pas, ainsi que celle de la vitesse de 
progression, laisserait une plus grande capacité d’analyse des informations haptiques issues du 
pied dans le but de renseigner sur l’environnement et de compenser la perte d’information 
visuelle (Iosa et al., 2012). 
2.5 L’intégration de la proprioception après l’accident 
vasculaire cérébral 
 On estime que jusqu’à 73% des patients ayant eu  un AVC chuteront dans les 6 mois 
consécutifs à l’accident (Forster A, 1995), et que 60% des personnes atteintes font face à une 
diminution de la proprioception (Connell et al., 2008, Wutzke C, 2013). La sévérité du déficit 
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est fortement corrélée à la taille de l’AVC (Tyson et al., 2008, Tyson et al., 2006), et même 
chez les patients hautement fonctionnels, cette atteinte peut influencer les réponses motrices 
nécessaires au maintien de la posture (Wutzke C, 2013, Oliveira et al., 2011). En effet, du 
point de vue postural, il a été démontré en position statique que les sujets hémiparétiques 
étaient plus asymétriques. La jambe non parétique participe davantage à la position et au 
déplacement (vitesse comme accélération) du CoP que la jambe parétique (Roerdink et al., 
2009, van Asseldonk et al., 2006). Les sujets hémiparétiques sont également plus instables, c.-
à-d. qu’ils présentent une augmentation des amplitudes d’oscillations du corps, quand les 
afférences visuelles et somatosensorielles sont manipulées (respectivement fermeture des yeux 
ou inclinaison de la surface de support), ou lorsque les deux voies sensorielles donnent des 
informations conflictuelles, comme l’inclinaison de l’environnement sans inclinaison de la 
surface (Oliveira et al., 2011, de Oliveira et al., 2008). Plusieurs études ont montré que les 
patients hémiparétiques utilisaient davantage les informations visuelles, puisque leurs 
oscillations étaient davantage augmentées par la manipulation des informations visuelles que 
par celle des informations proprioceptives (Bonan et al., 2006, Bonan et al., 2004a, Bonan et 
al., 2004b, Roerdink et al., 2009). Cependant, il a été constaté que les patients hémiparétiques 
pouvaient tout de même être extrêmement sensibles aux informations visuelles et 
proprioceptives (45% et 25% respectivement) (Bonan et al., 2013).  
 En position statique, les patients hémiparétiques un report du poids sur la jambe non 
parétique et donc un déplacement du CP en direction de la jambe non parétique (Roerdink et 
al., 2009, van Asseldonk et al., 2006). À la marche, on note un plus grand déplacement antéro 
postérieur et une plus grande vitesse du CP, ainsi qu’une plus grande variabilité de sa position 
dans le plan médiolatéral sous le pied non parétique (Chisholm et al., 2011). Ces résultats 
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traduisent l’augmentation du temps d’appui unipodal sur la jambe non parétique et une 
difficulté à utiliser la jambe parétique dans le contrôle de l’équilibre à la marche (Chisholm et 
al., 2011). 
 D’autres études ont également conclu que les patients hémiparétiques présentaient une 
modification des caractéristiques temporelles de la marche associées à l’importance du trouble 
sensoriel (Patterson et al., 2008) et moteur (Hsu et al., 2003, Lin et al., 2006). En effet, la 
vitesse de marche est affectée par la faiblesse des fléchisseurs des hanches et extenseurs des 
genoux (Hsu et al., 2003) ainsi que par la faiblesse des fléchisseurs dorsaux de cheville (Lin et 
al., 2006). Les caractéristiques temporelles de la marche seraient également altérées par la 
spasticité (Lin et al., 2006, Patterson et al., 2008). 
 Du point de vue de l’intégration des afférences sensorielles, Lin et al (Lin et al., 2012) 
ont utilisé la vibration continue à la cheville lors d’essai de marche chez des patients 
hémiparétiques avec ou sans déficit somatosensoriel (sens de position dans l’espace). Les 
caractéristiques spatio-temporelles de la marche n’ont pas montré de différences entre les deux 
populations laissant entendre que le trouble de l’équilibre n’est pas dû à la diminution des 
afférences proprioceptives, mais plutôt à un déficit de l’intégration de ces dernières (Lin et al., 
2012, Oliveira et al., 2011).  
 
  
 
3 Chapitre 3 : Objectifs et Hypothèses 
 En réponse à la vibration, des illusions de mouvements ont été décrites en position 
debout ou lors de la marche. En position debout, la vibration provoque des inclinaisons du 
corps vers l’avant lors de l’utilisation de la vibration sur les muscles postérieurs de la nuque ou 
vers l’arrière, lors de vibration sur les muscles postérieurs de la cheville (Kavounoudias et al., 
1999). À la marche cependant, il a été rapporté une inclinaison du corps en avant, donc une 
plus grande instabilité, et une augmentation de la vitesse de progression lors de l’utilisation 
continue ou phasique de vibration à la nuque et à la cheville (Ivanenko et al., 2000a, Ivanenko 
et al., 2000b), sans pour autant évaluer spécifiquement l'effet de ces vibrations sur l’équilibre à 
la marche. 
 
 Compte tenu de ces résultats, notre premier objectif est d’évaluer comment les 
stimulations proprioceptives, appliquées de façon continue ou lors des différentes phases de 
marche, modifient les composantes dynamique et posturale de l’équilibre à la marche chez les 
personnes en santé. Notre hypothèse est que l’utilisation de la vibration à la nuque ou à la 
cheville aura un effet déstabilisant. Aucune hypothèse ne peut cependant être envisagée sur 
l’effet du mode de stimulation compte tenu de l’absence de littérature spécifique.   
 
 Concernant les participants hémiparétiques, étant donné qu’ils présentent fréquemment 
un déficit de la sensibilité (Tyson et al., 2008, Connell et al., 2008), et une diminution de leur 
capacité d’intégration sensorielle (Lin et al., 2012), leur utilisation des informations 
proprioceptives pour maintenir leur équilibre à la marche devrait être réduite. Notre second 
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objectif est de déterminer comment l’hémiparésie, suite à un AVC, affecte l’utilisation des 
informations proprioceptives dans les composantes dynamique et posturale de l’équilibre à la 
marche. Notre hypothèse est que les sujets hémiparétiques utilisent peu l’information 
proprioceptive pour contrôler leur équilibre à la marche et donc que leur équilibre devrait être 
peu modifié lors de l’application de stimulations proprioceptives à la marche par rapport à la 
marche sans stimulation. 
  
 
4 Chapitre 4 : Méthodologie 
4.1 Participants  
Les participants de l’étude sont subdivisés en deux groupes. Le premier groupe est constitué 
de 13 sujets en santé, recrutés dans la population générale. Le second groupe est formé de six 
sujets hémiparétiques chroniques à la suite d’un AVC. Ils ont été recrutés à l’aide d’affiches 
présentées dans les cliniques privées de physiothérapie et à partir de la base de données des 
expérimentations précédentes pour lesquels les sujets avaient au préalable donné leur accord 
pour être recontactés. Le recrutement des sujets et la réalisation de l’étude ont nécessité 
l’approbation du comité d’éthique de la recherche des établissements du Centre de recherche 
interdisciplinaire en réadaptation du Montréal métropolitain (CRIR) (annexe 1). Les 
participants ont tous été informés de la nature et des objectifs de l’étude et chacun a donné son 
consentement libre et éclairé (annexe 2) avant d’y participer. 
 
4.2 Critères d’inclusion et d’exclusion 
Les critères d'inclusion pour les deux groupes étaient les suivants 1) Être majeur et âgé de 
moins de 70 ans, 2) être capable de marcher sur un tapis roulant, 3) avoir une vitesse de 
marche comprise au-dessus de 0.6 m/s ou être capable de marcher sur le tapis roulant sans aide 
technique, 4) ne pas avoir de trouble orthopédique ou neurologique susceptible de perturber 
l’équilibre ou la bonne réalisation des tâches, autre que l’AVC. 
Les patients hémiparétiques devaient en plus présenter un déficit moteur au Chedoke-Mc-
Master Stroke Assessment (CMSA<7/7 jambe et pied), ne pas avoir de trouble cognitif majeur 
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mesuré par le "Mini-Mental State Examination". Ce dernier est coté sur 30 points, une note 
supérieure ou égale à 22/30 signifie l’absence de trouble cognitif (Dick et al., 1984). Les sujets 
hémiparétiques ne devaient pas être héminégligents sur la base du test de bissection de lignes 
(Wilde, 2006).  
 
4.3 Les évaluations cliniques  
L’équilibre et la vitesse de marche ont été respectivement évalués chez nos deux groupes au 
moyen du Mini-BESTest et du test de 10 mètres de marche. L’évaluation clinique de la 
sensibilité cutanée, au mouvement et à la vibration a été effectuée chez lessujets 
hémiparétiques à des fins descriptives. Les capacités motrices des patients hémiparétiques ont 
été évalués par le Chedoke Mc-Master Stroke Assessment. Une description complète des tests 
et un tableau récapitulatif sont proposés dans les sections suivantes et la note du tableau de 
données cliniques.  
 
4.3.1 Le mini Balance Evaluation System Test (Mini-
BESTest) 
 Le mini-BESTest comprend 14 épreuves cotées de 0 à 3 et évalue l’équilibre 
dynamique, selon les quatre sous-domaines que sont les ajustements posturaux anticipatoires, 
les réponses posturales, l’orientation sensorielle et la stabilité à la marche, définis par Horak 
(Leddy et al., 2011). Le participant est invité à marcher sur différentes surfaces, à faire des pas 
dans différentes directions yeux ouverts ou yeux fermés, marcher à différentes vitesses, en 
changeant de direction, en avant et en arrière, en tournant la tête horizontalement puis 
verticalement, à franchir des obstacles, à se maintenir en appui unipodal, à passer de la 
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position assise à debout (Franchignoni et al., 2010). Un score bas est associé à une réduction 
des capacités d'équilibre dynamique (Horak et al., 2009). Ce test présente une bonne validité 
de critères concomitante avec le Berg Balance Scale (coefficient de Spearman r= 0,79, 
p<0,001) et une bonne fidélité test-retest (coefficient de corrélation intra class, ICC= 0,92) 
(King et al., 2012) 
 
4.3.2 Le Chedoke McMaster Stroke Assessment (CMMSA) 
 Le Chedoke McMaster Stroke Assessment permet de tester les capacités motrices des 
individus (Gowland et al., 1993). Il teste chacune des 6 dimensions (dont le contrôle postural 
et les mouvements des jambes et des pieds) sur une échelle de 1 à 7, un score bas est associé à 
un déficit moteur important (Gowland et al., 1993, Poole et Whitney, 2001). Ce test présente 
une bonne validité de critères concomitante avec le Fugl-Meyer assessment (r= 0,95, p<0,001) 
et une excellente fidélité inter évaluateurs (ICC= 0,97) (Poole et Whitney, 2001, Gowland et 
al., 1993). 
 
4.3.3 Examen de la sensibilité 
 La sensibilité superficielle a été testée par le toucher léger aux deux malléoles externes 
par l’utilisation des monofilaments de Semmes-Weinstein, considéré comme ayant une bonne 
fidélité inter examinateurs (Shaffer et al., 2005). Nous avons utilisé un ensemble de 4 
monofilaments de nylon (de 6,65, à 4,17) calibrés pour fléchir sous une pression spécifique. 
Le participant était assis yeux fermés et répondait verbalement lorsqu’il percevait la pression 
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exercée par le filament. Trois essais étaient réalisés sur chaque bord inférieur des malléoles 
externes. Le test débutait avec le filament 5, 18, si aucune pression n’était perçue par le 
participant, alors nous utilisions le filament 6,65, correspondant à une pression plus élevée. Si 
la pression était ressentie avec le filament 5,18, l’évaluation continuait avec les autres 
filaments par ordre décroissant de pression (4,31 et 4,17).  
 
Figure 2 : Filaments de Semmes-Weinstein du plus rigide (6.65) en haut au plus souple (4.17) 
en bas avec filaments visibles en position d’utilisation pour évaluation 
 
 
 La sensibilité à la vibration, ou pallesthésie, a été mesurée par le temps pendant lequel 
le sujet était capable de ressentir la vibration sur les malléoles externes des deux chevilles lors 
de la mise en contact avec un diapason vibrant à une fréquence de 128 Hz (Goldblatt, 1954). 
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Trois essais ont été réalisés sur chaque malléole et la moyenne des temps a été utilisée dans 
nos données cliniques. Le diapason était percuté pour produire la vibration puis posé sur la 
malléole externe. Le chronomètre était déclenché lors de la mise en contact avec la cheville et 
arrêté lorsque le patient déclarait ne plus sentir la vibration. 
 La sensibilité au mouvement, reconnue plus valide que celle du sens de la position des 
articulations (Tyson et al., 2008), a été mesurée par 10 mouvements passifs, lents, de faible 
amplitude, successifs du premier orteil de chaque pied en flexion ou extension de l'articulation 
métatarso-phalangienne. Le patient, les yeux fermés, devait indiquer s’il percevait un 
mouvement et, le cas échéant, dans quelle direction. 
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Tableau 1 : Données cliniques 
Participants 
hémiparétiques 
 Age 
(a) 
IMC Vitesse de marche 
confortable (m/s) 
Mini 
BESTest 
 
CMMSA  Sensibilité 
Score 
Jambe 
Score 
Pied 
Cut. 
(/4) 
Mouv. 
(/10) 
Pall 
(s) au sol sur tapis 
S1  60 31,2 0,85 0,35 27 5 4 3 10 13,2 
S2  32 21,6 0,82 0,75 23 6 4 4 10 14,7 
S3  64 27,5 0,80 0,60 22 5 3 3 10 9,6 
S4  53 22,8 0,72 0,70 23 4 2 3 10 10,7 
S5  55 27,7 0,73 0,70 20 4 4 3 6 17,1 
S6  54 25,7 0,55 0,55 23 6 4 2 7 13,1 
Moyenne  53,0 26,1 0,75 0,61 23 5 4 3 9 13,8 
ET  11,1 3,5 0,34 0,15 2,28 0,89 0,84 0,6 1,8 2,35 
Participants 
en santé 
      
Moyenne  45,5 26,0 1,55 1,53 30 
ET  15,7 5,9 0,15 0,16 0 
 
IMC= Indice de masse corporelle; Mini BESTest= Mini Balance evaluation system test, score maximal 30, 
CMMSA= Chedoke-McMaster Stroke Assessment dont le score maximal est 7, ET= Déviation Standard, Pall= 
durée moyenne sur deux essais de la perception de la vibration sur la malléole externe du côté parétique avec un 
diapason de fréquence 128 Hz, elle est considérée normale quand supérieure à 5 secondes, Mouvement=  Nombre 
de mouvements perçus correctement par le participant sur 10 essais d’élévation ou d’abaissement du gros orteil, 
Cut= cutané = perception de la pression sur la malléole externe du côté parétique d’au moins 2 sur 3 essais au 
moyen de monofilaments de Semmes-Weinstein; 1= anesthésie; 2=  déficit sévère; 3= hypoesthésie; 4= 
sensibilité normale. 
 
4.4 Vitesse de marche au sol  
 Les vitesses de marche confortables et maximales ont été mesurées sur 10 mètres selon 
le protocole suivant (Rossier et Wade, 2001). Le patient a marché sur 14 mètres et la mesure 
du temps s’est effectuée entre le 2ème  et le 12ème mètre.  
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4.5 Instruments de mesure 
4.5.1 Système d’analyse cinématique 
Le système OptoTrak  (caméras OptoTrak 3020 et Certus, Northern Digital Inc., 
Canada) a été utilisé pour l’analyse des mouvements des participants. Ce système a été utilisé 
pour mesurer l’emplacement tridimensionnel de 75 marqueurs infrarouges répartis sur chaque 
segment corporel majeur (pieds, jambes, cuisses, bassin, tronc, bras, avant-bras, main et tête) 
des participants, selon un modèle standardisé (annexe 3), à une fréquence d’échantillonnage de 
60 Hz. Les données étaient ensuite filtrées avec fréquence de coupure de 6 Hz (filtre 
butterworth de 4ème ordre, sans décalage temporel). 
Trois à six marqueurs non colinéaires étaient placés sur chaque segment. Trois 
marqueurs suffisent pour mesurer des mouvements en trois dimensions, mais un nombre plus 
élevé de marqueurs sur certains segments permet de limiter le travail de reconstruction de la 
position et de l’orientation des segments analysés. La position de 29 repères anatomiques 
particuliers a été déterminée par rapport aux marqueurs des segments correspondants à l’aide 
d’une sonde à numériser. Ces points permettent de déterminer les axes articulaires et le 
volume des différents segments afin de déterminer la position du centre de masse de chaque 
segment, en combinaison aux mesures anthropométriques (longueurs et périmètres des 
segments, poids et taille des participants) prises chez les participants (De Leva, 1996) pour 
définir les corps rigides utilisés dans le modèle biomécanique multisegmentaire en 3 
dimensions de chaque participant (« 3D-linked-segment model », (Winter, 1990)). Les limites 
de la base de support ont également été déterminées pour chaque pied au moyen de cette 
même sonde à numériser, en rapport avec les marqueurs placés sur chaque pied. Ainsi, lorsque 
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la position des marqueurs des pieds était connue, la limite externe de la base de support 
pouvait être déterminée. 
 
Figure 3 : Description du dispositif expérimental, le participant est équipé avec les marqueurs 
infrarouges (points bleus), les vibrateurs  au cou ou à la cheville (disques orange)  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
4.5.2 Analyse cinétique : Le tapis roulant instrumenté 
 L’utilisation d'un tapis roulant instrumenté à doubles courroies (Bertec FIT®) 
permettait de mesurer les moments et les forces de réaction du sol sous chaque pied au cours 
de plusieurs pas consécutifs. La fréquence d’acquisition était de 600 Hz. Les données étaient 
filtrées avec une fréquence de coupure de 10Hz (filtre butterworth de 4ème ordre) et ré-
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échantillonnées à 60Hz pour s’accorder avec les données cinématiques. La position du centre 
de pression globale était calculée à partir de ces moments et forces.  
 
4.6 Stimulations proprioceptives 
 Les stimulations proprioceptives ont été appliquées avec des vibrateurs 
électromécaniques (VB115, Technoconcept, France) à une fréquence de 80 Hz et une 
amplitude comprise entre 0,5 et 1,0 mm sur le tendon du triceps surae de la jambe non-
dominante ou parétique ou bilatéralement sur les muscles postérieurs de la nuque. La jambe 
non-dominante était déterminée comme celle qui n'était pas utilisée pour frapper spontanément 
dans un ballon. Deux modes de vibrations ont été utilisés : continu, avec le vibrateur activé 
tout au long de l’essai, et phasique, pendant laquelle le vibrateur n’était activé que quand le 
talon était en contact avec le sol, tel que détecté grâce à un capteur de pression placé sous le 
talon de la chaussure (capteur FSR "Force Sensitive Resistor"). 
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Figure 4 : Photo du Capteur FSR et des Vibrateurs utilisés pendant les stimulations 
proprioceptives. La pièce de monnaie (25 sous) donne une idée de la taille des objets  
 
 
4.7 Protocole expérimental 
 Afin d’évaluer les effets des différentes conditions de stimulations proprioceptives sur 
l'équilibre à la marche, les participants ont effectué cinq essais de marche d’une minute dans 
chacune des conditions suivantes : marche sans vibration, marche avec vibration continue à la 
nuque, marche avec vibration à la nuque lors de la phase d'appui, marche avec vibration 
continue au triceps et marche avec vibration au triceps lors de la phase d'appui. 
 Les essais étaient réalisés à vitesse confortable de marche sur le tapis. Celle-ci était 
mesurée selon le protocole suivant (Chang, 2009, Rosenblatt et Grabiner, 2010): la vitesse de 
marche était augmentée graduellement (par pas de 0,10 m/s) jusqu’à une vitesse considérée 
trop rapide par le patient. La vitesse précédente (0,10 m/s plus lente) était alors re-testée pour 
confirmer qu'elle était confortable pour le patient. Dans le cas contraire, la procédure était 
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reprise. Une période de familiarisation d’un maximum de 90 secondes à la marche sur tapis 
roulant était proposée avant chaque condition de marche.  
 Les essais ont été réalisés de façon aléatoire et des périodes de repos étaient accordées 
entre les essais selon les demandes des participants. 
 
4.8 Variables étudiées 
4.8.1 Données temporelles 
 Les données temporelles ont été obtenues à partir des données de forces de réaction du 
sol au moyen d'un programme créé à l’interne sous Labview. Du point de vue temporel, le 
cycle de marche est considéré entre deux contacts successifs du même talon. Le cycle de 
marche était divisé en phases d'appui et d'oscillations par l'instance du décollement des orteils. 
Le contact du talon était détecté par l'augmentation rapide de la force verticale de réaction du 
sol, à partir de la valeur de référence, sans appui sur le tapis. Le décollement des orteils était 
détecté par la réduction de la force verticale de réaction du sol, jusqu'à la valeur de référence. 
Les durées du cycle, de la phase d’appui et de la phase d’oscillation ont été extraites pour les 
côtés dominant et non-dominant ainsi que parétique et non-parétique. Les mesures ont été 
effectuées tout au long de l’essai de marche puis moyennées à des fins d’analyse. 
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4.8.2 Variables d’équilibre 
 Deux variables ont été utilisées pour analyser l’équilibre lors des essais de marche (cf. 
équations ci-dessous) : 
- La force stabilisante est la force théorique nécessaire pour arrêter le déplacement du CM 
(Duclos et al., 2009), et elle rend compte de la composante dynamique de l’équilibre (Horak, 
2006). Une augmentation de la valeur de la force stabilisante est associée à une plus grande 
difficulté à maintenir l’équilibre du point de vue dynamique. 
 
Équation 1 
 Force Stabilisante (en Newtons):  
globalm : Masse du sujet, CMv
r
: Vitesse linéaire du CM, CPD
r
: Distance horizontale entre le CP et la limite de la BdS dans 
la direction de déplacement du CM 
 
- La force déstabilisante est la force théorique nécessaire pour amener la projection verticale 
au sol du CM et le CP à la limite de la BdS (Duclos et al., 2009) et traduit la composante 
posturale de l’équilibre (Horak, 2006). Une diminution de la valeur de la force déstabilisante 
rend compte d’une plus grande difficulté à maintenir l’équilibre du point de vue postural. 
 
 Équation 2 
 Force Déstabilisante (en Newtons):    
rF
r
: Forces de réactions de sol, n
r
: Vecteur unitaire normal à la surface du sol, CMh : Hauteur du CM, CPD
r
: Distance 
horizontale entre le CP et la limite de la BdS dans la direction de déplacement du CM.  
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r
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4.8.3 Variables complémentaires  
 Afin de mieux comprendre les changements dans l’équilibre, mesurés par les forces 
stabilisantes et déstabilisantes, les distances séparant les CM et CP de la limite de la base de 
support, ainsi que la vitesse de déplacement du CM ont également été analysées. 
 La distance entre le CM et la limite de la BdS renseigne sur la position du corps dans 
l’espace. Une distance augmentée au cours de la tâche sera associée à une inclinaison du corps 
vers l’arrière, puisque la distance est mesurée dans la direction de déplacement du centre de 
masse, vers l'avant lors de la marche. 
 La distance entre le CP et la BdS nous renseigne sur la capacité du corps à réagir à la 
perturbation. Une augmentation de cette distance rend compte d’une plus grande capacité à 
organiser une réponse posturale, puisque si le CP peut se déplacer davantage vers l'avant, la 
possibilité d'accélérer le CM vers l'arrière est d'autant plus grande, car c'est la distance entre le 
CP et le CM qui permet l'accélération du CM. 
 La vitesse de déplacement du CM est un élément essentiel du contrôle de l’équilibre 
dynamique puisque couplée à la position du CM, elle permet de déterminer le niveau de 
stabilité du patient (Hof et al., 2007, Pai et Patton, 1997)  
 Les valeurs concernant les différentes variables ont été recueillies pendant 
l’expérimentation pour chaque pas, et moyennées sur un minimum de 20 pas. 
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4.9 Analyses statistiques  
 Des statistiques descriptives ont permis de caractériser nos sujets (âge, taille, indice de 
masse corporelle, caractéristiques cliniques, vitesse de marche sur tapis roulant). 
 Les valeurs analysées de nos variables d’équilibre correspondent respectivement aux 
valeurs maximales de la force stabilisante et minimale de la force déstabilisante. Les valeurs 
des distances entre CP et CM à la limite de la BdS et de vitesse du CM ont été extraites aux 
instants correspondants aux valeurs minimales et maximales des forces analysées.  
 Pour chaque variable et chaque condition, les moyennes obtenues pour le pas dominant 
(non parétique) et non-dominant (parétique) ont été comparées par un test de Wilcoxon afin de 
déterminer si une différence existait entre les deux côtés. Ces valeurs ont été moyennées 
puisqu'aucune différence significative n'a été obtenue (p>.17 et p>.25 respectivement). Une 
Analyse de Variance (ANOVA de Friedman) pour mesures répétées a été réalisée pour chaque 
groupe. Quand le test était significatif, le test de la somme des rangs positifs de Wilcoxon a 
permis de comparer chaque condition expérimentale à la condition contrôle. 
 Considérant le peu de sujets dans le groupe de participants hémiparétiques, l'analyse 
statistique a été complétée par une analyse individuelle. Le pourcentage de changement des 
valeurs concernant les forces stabilisantes et déstabilisantes a ainsi été établi entre les 
conditions de vibrations et la condition contrôle pour tous les participants, contrôles et 
hémiparétiques. Le nombre de participants hémiparétiques pour lequel le pourcentage de 
changement était en dehors de l'étendue de changements observés dans le groupe de 
participants en santé pendant les conditions de vibration a ensuite été établi pour chaque 
condition expérimentale et chaque variable d'équilibre. 
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 Toutes les analyses ont été faites au moyen du logiciel SPPS pour Windows (version 
20) et une valeur α < 0,05 a été considérée comme significative. 
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5.1 Avant-propos  
Les auteurs de l’article intitulé « Role of proprioception information in balance control during 
gait in healthy and hemiparetic individuals » sont dans l’ordre Yannick Mullié et Cyril Duclos. 
Cet article a été soumis à la revue Gait and Posture. 
L’auteur principal confirme sa participation à l’élaboration du protocole de recherche, la 
collecte, l’analyse et l’interprétation des données comme à la rédaction de l’article. Le Dr 
Cyril Duclos a encadré l’ensemble du processus et révisé le manuscrit 
.
  
 
5.2 Abstract 
Proprioceptive information is important for balance control yet little is known about how it is 
used during gait or how a stroke affects its use. The aim of this study was to evaluate the role 
of neck and ankle proprioception in controlling balance during gait in healthy participants and 
after stroke. Thirteen healthy and 6 hemiparetic participants walked on an instrumented 
treadmill in a fully lit room, while whole-body, three-dimensional kinematics were quantified. 
Vibration was applied continuously or during the stance phase only on the posterior neck 
muscles and calf tendon on the non-dominant/paretic side. Difficulty maintaining dynamic and 
postural balance was evaluated using stabilizing and destabilizing forces, respectively. 
Summary data for gait biomechanics were also reported. Continuous and stance phase 
vibration of the triceps surae reduced the difficulty in maintaining both dynamic and postural 
balance in healthy participants (p<.01), with a greater distance between the centre of mass and 
centre of pressure and the limit of the base of support, indicating a more backward body 
position, and no change in temporal gait parameters. No effect of neck muscle vibration was 
observed (p>.17). None of the vibration conditions affected balance or gait parameters among 
stroke participants. The results confirmed that proprioception information is used to control 
balance during gait. The importance of proprioception information depends on the walking 
and visual conditions. Changes in sensory integration ability likely explain these results after 
stroke. Further study is needed to understand the integration of proprioceptive and visual 
information to control balance during gait. 
Keywords : Kinesthesis, equilibrium, locomotion, cerebrovascular accident, human 
  
 
5.3 Article 
Role of proprioceptive information to control balance during gait in healthy and hemiparetic 
individuals 
 
5.3.1 Introduction 
 Postural control is a dynamic interaction of motor and sensory processes (1). Control of 
body posture and dynamics, i.e., segment alignment and velocity of the centre of mass, 
depends on the integration and weighting of somatosensory, vestibular and visual sensory 
information. This sensory activity is necessary for the central nervous system to generate an 
accurate representation of body position and movements, support surface orientation, gravity, 
visual environment and organize the appropriate neuromuscular activity to control balance (1, 
2). 
 Among this sensory information, muscle proprioceptive input continuously informs the 
central nervous system (CNS) on the position of each segment of the body in relation to the 
other segments and to the ground (3). Muscle vibration is an approach commonly used to 
study the role of proprioceptive information in motor control as it generates a strong 
proprioceptive stimulation (4). It activates the primary and secondary muscle afferents, 
particularly when applied at a frequency of 80-100 Hz and with amplitude between 0.5 and 1 
mm (5, 6). It also induces an excitatory response in the muscle being vibrated (i.e., tonic 
vibration reflex) when the participant looks at his limb, or in the antagonist muscle (i.e., 
antagonist vibration reflex) if the participant cannot look at his limb (7). 
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 When applied during quiet standing, muscle vibration induces oriented postural 
reactions (8, 9). For example, vibration of the triceps surae resulted in a backward postural 
response (8) while vibration to the back neck muscle resulted in a forward postural reaction (8, 
10). This led Kavounoudias et al. to propose different roles for neck and ankle proprioception 
in balance control during standing (8). During gait, the role of proprioceptive information in 
controlling balance has scarcely been studied. Vibration has been shown to affect kinematics, 
speed, and muscle activity during gait (9, 11, 12). The results most closely related to balance 
control during gait were obtained by Sorensen et al., who showed changes in centre of mass 
displacements and accelerations during gait when vibration was applied at the ankle (11). 
 
 Contrary to quiet standing, sensory activity during gait is cyclical (due to repetitive 
movements of the limbs) and random in the case of gait perturbations. As such, sensory 
activity plays different roles in the motor control of gait. For example, the transition between 
stance and the swing phase, and the organization of alternated flexor and extensor activity in 
the lower limbs is mediated by phasic sensory activity (13). Moreover, sensory background 
affects responses to new sensory information: during standing, the position of the joints alters 
gains in cutaneous reflexes (14), and instability of the support surface inhibits postural 
reactions to vibration of ankle muscles (15). Thus, sensory afferents may have different effects 
on balance control during gait depending on the gait phase examined. 
 
 The use of proprioceptive information to control balance during gait is also affected by 
neurological lesions such as stroke. Persons with hemiparesis due to stroke have impaired 
proprioception (16) associated with increased sway of the centre of pressure (CoP) (17). 
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Alterations in the centre of pressure excursion due to sensory manipulation during quiet 
standing or gait also indicate that stroke-related sensorimotor impairments affect the 
neuromuscular activity necessary to control balance (18). However, gait speed has been 
reported to increase via proprioceptive stimulation applied at the ankle during gait in 
participants with hemiparesis (19). Ankle vibration only affected temporal (vs. spatial) 
parameters of gait in patients with and without ankle joint position sense impairment (20). Lin 
et al. thus argued that the use of proprioception information to control gait might be reduced at 
the sensorimotor integration level rather than the sensory perception level after stroke (20-
22).To our knowledge, no study has ever evaluated how proprioceptive information is used to 
control balance during gait after stroke. 
 
 The first objective of the study was to evaluate how continuous and phasic 
proprioceptive information from the neck and ankle alters postural and dynamic balance 
during gait in healthy participants. A secondary objective was to determine how hemiparesis 
due to stroke affects the use of proprioceptive information in postural and dynamic balance 
control during gait. 
5.3.2 Methods: 
Participants: 
A convenience sample of 19 volunteers (13 healthy participants, 6 with hemiparesis 
due to stroke) was recruited for this study. The inclusion criteria were to be able to walk on a 
treadmill without any assistance, have no orthopedic or neurological problems affecting gait, 
or cognitive deficits prior to the experiment (for healthy participants) or prior to stroke (for 
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hemiparetic participants) and be able to sustain 90 minutes of activity with rest periods as 
required. The main characteristics of the participants are presented in Table 1. 
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Table 1: Clinical characteristics 
 
Stroke 
participants 
 
Age 
(y) BMI 
OG-
Velocity 
(m/s) 
Treadmill 
velocity 
(m/s) 
CMMSA Sensory Threshold 
Leg 
Score 
Foot-
Score 
Cut. 
(/4) 
Mov. 
(/10) 
Pall 
(s) 
S1 60 31.2 0.85 0.35 5 4 3 10 13.2 
S2 32 21.6 0.82 0.75 6 4 4 10 14.7 
S3 64 27.5 0.80 0.60 5 3 3 10 9.6 
S4 53 22.8 0.72 0.70 4 2 3 10 10.7 
S5 55 27.7 0.73 0.70 4 4 3 6 17.1 
S6 54 25.7 0.55 0.55 6 4 2 7 13.1 
Mean 53.0 26.1 0.75 0.61 5 4 3 9 13.8 
SD 11.1 3.5 0.34 0.15 0.89 0.84 0.6 1.8 2.35 
Healthy-
participants 
 
  
 
 
Mean 45.5 26.0 1.55 1.53 
SD 
 
15.7 5.9 0.15 0.16 
 
BMI= Body Mass Index. CMMSA= Chedoke-McMaster Stroke Assessment. SD= Standard Deviation. 
Pallesthesia= duration perception with a 128Hz tuning fork on the malleolus lateralis. Movement= Number of 
corrective perceived movement out of 10 at the big toe. Cutaneous = perception of 2 out of 3 Semmes-Weinstein 
filament contact on the malleolus lateralis; 1= anesthesia; 2= severe deficit; 3= hypoesthesia; 4= normal 
sensitivity 
 
 All participants gave their written consent to participate in the study after having been 
informed of the details of the experiment according to local ethics board recommendations. 
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Data collection and proprioceptive stimulation: 
 Three-dimensional whole-body kinematics were recorded at a sampling frequency of 
60 Hz with an Optotrak Certus system (NDI, Waterloo, Canada), using three to six 
noncollinear infrared markers placed on each main segment of the body (feet, legs, thighs, 
pelvis, trunk, upper arms, forearms, hands and head segments for a total of 75 markers). A 
digitizing probe was used to locate the contour of the shoe soles with respect to the infrared 
markers on the respective foot segments and anatomical landmarks to complete the definition 
of the rigid bodies representing each body segment along with anthropometric measurements 
and to define a 3-D link-segment model for each participant (23). 
 Ground reaction forces and moments were measured under each foot using an 
instrumented split-belt treadmill (Bertec Fit®). Kinetic data were collected at a frequency of 
600 Hz, filtered with a fourth-order Butterworth zero-lag filter with a cut-off frequency of 
10 Hz and re-sampled at 60 Hz to match the kinematic data. Belt speed was set to the 
participants’ comfortable gait speed using progressive speed increases and decreases. 
 Proprioceptive stimulation was applied using an electromechanical vibrator (VB115, 
Technoconcept, France) at a frequency of 80 Hz, with amplitude between 0.5 and 1 mm on the 
tendon of the non-dominant or paretic triceps surae and on bilateral posterior neck muscles 
during gait. Two modes of vibration were used: continuous (with the vibrator on throughout 
the entire trial) and phasic (with the vibrator turned on only when the heel was in contact with 
the ground as detected by a foot switch placed on the heel of the shoe). 
Experimental protocol: 
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 The following conditions were tested among all participants: control condition without 
vibration, posterior neck muscle vibration in the continuous and phasic mode, and triceps 
surae tendon vibration in the continuous and phasic mode. The control condition was always 
recorded first. The first muscle stimulated was alternated between participants. The two modes 
of vibration (continuous or phasic) were applied in a pseudo-random order for each muscle. 
One minute trials were conducted for each condition at a comfortable gait speed on the 
treadmill. Participants were asked to remain in the centre of the treadmill to avoid stepping off 
the belts. A 90-second familiarization period was allowed before data collection so that the 
participants could become accustomed to the vibration during gait 
Data analysis: 
 Kinetic and kinematic data were translated according to the treadmill belt speed to 
yield forward displacements in the centre of mass (CoM) and centre of pressure (CoP), 
equivalent to overground walking (Van Ingen Schenau, 1980). The positions of the CoM, CoP 
and base of support (BoS) were obtained from the translated kinetic and kinematic data and 
used to calculate the distance between the CoM and CoP, the limit of the BOS as well as the 
stabilizing and destabilizing forces (25, 26) for each dominant/ non dominant step or paretic/ 
non paretic step (depending on the group considered) in the trials. The stabilizing force is the 
theoretical force needed to stop the motion of the body’s CoM and CoP at the limit of the BoS 
in the direction of the displacement of the body. Its maximal value indicates the greatest 
difficulty in dynamic balance, and was calculated for each step analyzed. The destabilizing 
force is the theoretical force necessary to move the body into an unstable position. Its minimal 
value was calculated for each step analyzed and represents the greatest postural difficulty 
during the task. These values were averaged over a minimum of 20 steps for each foot. 
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 The following temporal gait parameter measurements were based on the variation in 
ground reaction forces: step time (i.e., time between two consecutive heel contacts) and swing 
time (i.e., time between toe-off and heel strike of the same leg).  
 
 For each group, non-parametric Friedman ANOVAs were used for each parameter, i.e., 
mean of minimum destabilizing forces, mean of maximum stabilizing forces, distance between 
the CoP and the CoM to the limit of the base of support, velocity of the CoM at the time of 
min/max force and temporal gait parameters to compare the experimental conditions in each 
group. Planned contrasts (Wilcoxon ranked test) were applied depending on the results of the 
ANOVAs to test which vibration condition differed from the control condition without 
vibration. 
 
 The results of the stroke participants were also analyzed individually due to the small 
sample size. The percentage of change in stabilizing/destabilizing force values between the 
control and experimental conditions was calculated for both groups. For each condition, the 
individual changes (in percentage of the control condition) of each stroke participant were 
compared to the range of changes (in percentage) measured in the healthy group for each 
condition. Response to vibration was considered different from the healthy participants when 
the change observed for each stroke participant was outside the healthy participant range. 
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5.3.3 Results: 
 As Wilcoxon tests did not demonstrate any differences between dominant and non-
dominant step between paretic and non-paretic steps for each variable tested, data were 
averaged between sides in both the healthy and stroke participants (p>.17 and p>.25 
respectively). In both groups, neck or anklevibration stimulation made no difference in any of 
the spatiotemporal characteristics (step and swing time (p>.19 for each condition)) (See Table 
2). 
 
Healthy participants: 
 Only ankle muscle vibration altered the difficulty in maintaining both postural and 
dynamic balance, as measured by destabilizing and stabilizing forces, respectively (Friedman 
ANOVA, p<.01). The vibration of triceps surae in continuous and phasic modes significantly 
decreased the stabilizing force (p<.01 and p<.01 respectively) and increased the destabilizing 
force (p<.01 and p<.01 respectively). However, continuous and stance phase neck muscle 
vibration did not alter the stabilizing (p>.31 and p>.31, respectively) or destabilizing force 
values (p>.55 and p>.17, respectively) (see Figure 1). 
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Figure 1 : Mean and standard deviations of stabilizing force maximal values and destabilizing 
force minimal values during control gait condition and vibration conditions in healthy and 
stroke participants 
 
 
 
 Vibration application altered the distance differently between the CoP and the CoM to 
the limit of the BoS (p<.001 and p<.01, respectively) depending on its location (Table 2). 
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During ankle muscle vibration, the distance between the CoP and the limit of the BoS 
increased during both continuous and stance phase vibration (p<.05 and p<.05 respectively). 
In terms of body position over the BoS, the distance between the CoM and the limit of the 
BoS was increased for stance phase (p<.05) and continuous vibration (tendency p<.065). 
Neither the location nor the mode of vibration significantly altered the velocity of the CoM 
(p>.16). No significant alteration of these variables was found during neck muscle vibration 
(p>.32). 
 
Table 2: Spatial gait parameters in each experimental condition 
Stroke participants Control 
Triceps 
continuous 
Triceps 
Stance 
Neck 
Continuous 
Neck  
Stance 
CoM Distance (SD) 12.9 (2.1) 13.1 (1.9) 13.0 (2.0) 12.4 (1.9) 12.8 (2.1) 
CoP Distance (SD) 14.0 (1.9) 13.8 (2.3) 13.7 (2.1) 13.6 (2.2) 13.5 (2.0) 
COM velocity (SD) 0.57 (0.1) 0.57 (0.2) 0.57 (0.2) 0.58 (0.2) 0.57 (0.2) 
Step Time (s) 1.12 (0.08) 1.12 (0.11) 1.13 (0.11) 1.12 (0.09) 1.11 (0.08) 
Swing Time 0.42 (0.06) 0.39 (0.05) 0.40 (0.06) 0.39 (0.04) 0.40 (0.05) 
Healthy Participants       
CoM Distance (SD) 9.0 (1.6) 9.4 (1.6) 9.5 (1.4) 9.0 (1.5) 9.3 (1.6) 
CoP Distance (SD) 10.4 (2.9) 11.4 (3.2) 11.7 (3.2) 10.9 (2.8) 11.0 (2.3) 
COM velocity (SD) 1.02 (0.2) 1.02 (0.2) 1.02 (0.2) 1.03 (0.2) 1.02 (0.2) 
Step Time 1.33 (0.12) 1.34 (0.14) 1.35 (0.14) 1.28 (0.08) 1.32 (0.11) 
Swing time 0.35 (0.03) 0.35 (0.04) 0.36 (0.04) 0.35 (0.03) 0.35 (0.03) 
 
CoM Distance is the distance between the center of mass and the limit of the base of support. CoP Distance is the 
distance between the center of pressure and the limit of the base of support. CoM and COP distance are expressed 
in Centimeters. COM Velocity is esxpressed in m/s. SD= Standard deviation  
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Stroke participants: 
 Ankle and neck muscle vibration did not alter the difficulty in maintaining postural and 
dynamic balance (Friedman ANOVA, p>.45). During both continuous and stance phase ankle 
vibration conditions, the changes in stabilizing force for each stroke participant were lower 
than the range of changes measured among the healthy participants ([-4; -38.2%]). Similarly, 
the changes in destabilizing force during continuous and stance phase ankle vibration were 
lower than the range measured in the healthy participants ([2.7; 43.7%]), except for S3 who 
showed a change of 4.2% in continuous vibration, which was within the range for healthy 
participants. 
 
 During neck muscle vibration, only two and three stroke participants respectively 
showed changes within the range of non-significant changes observed in stabilizing and 
destabilizing forces measured for the healthy participants. 
 
5.3.4 Discussion: 
 Our results showed that ankle proprioceptive stimulation altered both postural and 
dynamic components of balance and that stroke affects the use of proprioceptive information 
to maintain balance during gait. 
 
 The decrease in stabilizing force indicated that the difficulty to maintain dynamic 
balance was reduced during the vibration of the triceps surae tendon during gait in healthy 
participants. This was associated with a more posterior position of the CoM over the base of 
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support. Although it is of small amplitude, i.e., a mean change of 0.5 cm between control and 
ankle vibration conditions, similar changes in magnitude have been reported in one previous 
study: the distance between the CoM and the base of support in the direction of movement 
decreased by 0.5 cm at heel strike between comfortable (1.38 m/s) and slow (1.0 m/s) gait 
speed in a group of young healthy subjects.(27) 
 
 These results obtained during walking are consistent with the effect on the position 
reported during quiet standing where vibration of the triceps surae induced a backward tilt (8, 
28). This postural effect of vibration is generally interpreted through the kinesthetic illusion of 
movement associated with muscle vibration. The sensory activity generated by muscle 
vibration is interpreted by the CNS as a lengthening of the vibrated muscle. Because such 
lengthening is generally associated with forward body leaning, a compensatory reaction is 
generated to restore balanced body posture (8)  
 
 However, Ivanenko et al. reported a forward body position during triceps surae 
vibration during gait (9). At least two experimental conditions may explain these effects in 
opposite directions. Firstly, gait pattern adaptation was less constrained in Ivanenko et al.’s 
study. Participants walked either on a self-paced treadmill which adapted to any change in the 
participant’s gait speed, or on a treadmill set at 1.0 m/s but with the vibration turned off when 
the participant reached the front end of the treadmill. Participants were thus able to adapt their 
behaviour in the direction of the illusion, i.e., forward. Under the conditions of the present 
study, the possibility to move forward was limited as the vibration was applied for 60 seconds 
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at a fixed, comfortable gait speed. This may have caused participants to adapt their behaviour 
opposite to the illusion, i.e., lean backward during gait. Secondly, visual conditions were 
different. This experiment was carried out in a fully lit room, rather than with dim light as was 
the case with Ivanenko et al. This probably led to different sensory integration between the 
two studies (see below). These differences also probably explain why no change was 
measured in velocity of the CoM, temporal gait parameters, or between continuous and phasic 
vibration, contrary to previous results (9, 12). 
 
 In terms of dynamic balance, the stabilizing force decreased when vibration was 
applied on the triceps surae. This was mainly due to a greater distance between the CoP and 
the limit of the base of support in the direction of body displacement, given that no change 
was observed in the velocity of the CoM. Greater distance between the CoP and the base of 
support is considered a condition where dynamic balance is easier to maintain as it gives the 
CNS more opportunity to elicit a postural response to the CoP in order to stop the forward 
displacement of the body. The amplitude of change of this distance (roughly 1 cm) has already 
been observed when comparing comfortable and fast gait speed (18), or during obstacle 
negotiation. (11) 
 
 The results suggest that the integration of proprioceptive input depends on the visual 
environment during gait. The importance of sensory integration is well known in balance 
control, and visual and proprioceptive input have been demonstrated to have an important role 
in this process (29). When visual information is reliable, it seems that the weighting of 
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proprioceptive input is decreased, particularly when conflict appears between visual and 
proprioceptive information. This is supported by our results with neck muscle vibration during 
walking. Neck muscle vibration did not alter the dynamic and postural component of balance 
or the temporal characteristics of gait in healthy participants. These findings are contrary to an 
increase previously reported in gait speed and step frequency, and forward body leaning 
during neck muscle vibration during gait in a dimly lit room (10). It is thus possible that when 
visual information is sufficient (e.g., in a fully lit room) to determine head orientation, and 
possibly even body orientation, neck muscle information is neglected and its stimulation does 
not trigger balance adaptation.  
 Reduced integration of proprioceptive information may also explain the absence of 
effect of ankle muscle vibration in our small group of stroke participants. Indeed, except 
during continuous ankle vibration when only one stroke participant showed a percentage of 
change in destabilizing force comparable to the one found in healthy participants, no stroke 
participant showed a similar change in stabilizing and destabilizing force in comparison to the 
one showed by the healthy participants. 
 Several studies have suggested that stroke could be responsible for reorganization of the 
sensory integration process, (20, 30) resulting in increased use of visual input compared to 
proprioceptive input during quiet standing (29) Our results during walking also support that 
hypothesis since proprioceptive stimulation on ankle muscles did not alter balance during gait 
in most stroke participants, contrary to healthy participants. 
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   The main limitation of this study is its small group of stroke participants with fairly 
good locomotor function. However, it is likely that stroke participants with lower gait 
performance and motor control would show similar or worse balance performance. We believe 
the individual analysis strengthens our conclusion, but a larger group of stroke participants 
would be necessary to confirm the results. Secondly, small changes in balance due to vibration 
stimulation may not have been detected by our evaluation methods. Nevertheless, when a 
difference appeared in the position of the CoM and CoP or temporal parameters, changes were 
also observed in the stabilizing and destabilizing forces. Finally, random proprioceptive 
stimulations (which cause unpredictable gait perturbations) have not been analyzed, 
preventing any conclusion to be drawn on the use of proprioceptive information to detect 
unexpected events during gait. 
 
 To conclude, the results confirmed that proprioception information is used to control 
balance during gait. Its importance depends on the walking and visual conditions, as the 
possibility to adapt gait characteristics and dim light have led to different results in previous 
studies. The use of proprioception for balance control is likely affected after stroke at the 
sensory integration level. Further study is needed to fully understand the integration of 
proprioceptive and visual information to control balance during gait. Clinicians should be 
more aware of the deficits in sensorimotor integration in their stroke patients and specific 
evaluation interventions should be developed in this field. 
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6 Chapitre 6 : Discussion 
6.1 Intégration des informations proprioceptives issues de 
la nuque et de la cheville 
 Les objectifs principaux de ce mémoire étaient d’évaluer comment les informations 
proprioceptives sont utilisées pour le contrôle des composantes dynamique et posturale de 
l'équilibre lors de la marche chez les personnes en santé, mais aussi de déterminer comment 
cette utilisation des informations proprioceptives pouvait être modifiée suite à un AVC chez 
les patients hémiparétiques. 
 Nous avions formulé les hypothèses selon lesquelles la vibration aurait un effet 
déstabilisant chez les personnes en santé, mais peu d'effet sur l'équilibre des personnes 
hémiparétiques. 
 Le contrôle postural est divisé en une composante posturale (posture) et une 
composante dynamique (mouvement) par plusieurs auteurs (Massion et al., 2004, Horak, 
2006). La composante statique représente l’alignement de la tête du tronc et des membres en 
regard de la BdS, et la composante dynamique représente l’ensemble des réactions 
neuromusculaires ayant pour but de contrôler les déplacements du CM, en particulier pour les 
déplacements de grande amplitude ou rapides (Horak, 2006). Le modèle utilisé dans ce travail 
est basé sur le concept des forces déstabilisante et stabilisante (Duclos et al., 2009) : La force 
déstabilisante évaluerait la composante posturale et représente la force théorique nécessaire 
pour amener la projection verticale au sol du CM et le CP à la limite de la BdS, et la force 
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stabilisante évaluerait la composante dynamique et représente la force théorique nécessaire 
pour arrêter le déplacement du CM à la limite de la BdS (Duclos et al., 2009).  
 Nos sujets en santé ont montré que la vibration à la cheville modifiait les composantes 
dynamique et posturale de l'équilibre à la marche avec une diminution de la force stabilisante 
et une augmentation de la force déstabilisante. En d’autres mots, ces résultats allaient à 
l’encontre de notre hypothèse puisqu’il était plus facile pour les participants en santé de 
maintenir l'équilibre lorsque la vibration était appliquée à la cheville.  
 Contrairement à la cheville, la vibration à la nuque n’a pas modifié significativement 
les composantes posturale et dynamique. Les fréquences de vibration étaient pourtant 
identiques (80 Hz) et connues pour être la fréquence adéquate permettant de stimuler 
intensément les fuseaux neuromusculaires (Roll et al., 1989, Fallon et Macefield, 2007). Il est 
donc probable que l’intégration des afférences proprioceptives était différente à la nuque et à 
la cheville dans nos conditions expérimentales.  
 Les informations proprioceptives issues de la cheville renseignent entre autres sur les 
propriétés de la base de support, et leur utilisation semble dépendre de ces propriétés. En effet, 
pendant la vibration, la réponse posturale est réduite quand le sujet se tient sur une surface de 
support instable (Ivanenko et al., 1999), laissant supposer que le SNC est capable de diminuer 
l’importance accordée aux informations proprioceptives lorsque ces dernières sont inadéquates 
ou préjudiciables au maintien de l’équilibre (Hatzitaki et al., 2004). Celles issues de la nuque 
renseignent sur la position de la tête par rapport au tronc (Bove et al., 2009, Verrel et al., 
2011) et contribuent en association avec les informations visuelles à la construction du 
système de référence par rapport à l’environnement (Massion, 1992). Il a été montré en 
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position statique que la vision était importante dans l’élaboration du référentiel postural et 
l’équilibre puisque, lorsqu'elle est présente, elle limite l’inclinaison du corps lors de 
stimulations vestibulaires (Hlavacka et al., 1996) et proprioceptives (Kristinsdottir et al., 
2001). La vision est si importante que pendant une période d’occlusion des yeux d’au moins 3 
secondes, les afférences visuelles préalablement reçues peuvent encore servir de références 
dans le contrôle de l’équilibre (Bove et al., 2009). En effet, les réponses posturales à la 
vibration ont été comparées lorsque le participant avait préalablement les yeux ouverts ou 
fermés. L’amplitude de la réponse posturale à la vibration précédée d’une période d’occlusion 
des yeux était supérieure en comparaison avec celle pour laquelle les informations visuelles 
étaient préalablement disponibles (Bove et al., 2009). 
 Nous pensons donc qu’à la marche, l’intégration multi-sensorielle pondèrerait à la 
hausse les informations visuelles contrairement aux informations proprioceptives issues de la 
nuque qui seraient pondérées à la baisse. En effet, il a été rapporté que l’utilisation de la 
vibration à la nuque comme à la cheville provoquait une inclinaison du corps vers l’avant et 
une accélération de la vitesse de progression (Ivanenko et al., 2000a, Ivanenko et al., 2000b) 
ou simplement une diminution de la longueur des pas concernant la vibration à la cheville 
(Courtine et al., 2001) dans des conditions où les informations visuelles étaient altérées ou 
absentes. Dans notre expérimentation, les stimulations proprioceptives par vibration à la 
cheville ont provoqué des inclinaisons du corps comparables à celles en position statique 
debout, mais de direction opposée à celles obtenues à la marche dans la pénombre. Ces effets 
opposés en direction pourraient être expliqués par des conditions expérimentales différentes. 
Dans les expériences précédentes, contrairement à la nôtre, les afférences visuelles ont en effet 
été diminuées par l’utilisation d’un bandeau ou d’une pièce faiblement éclairée. La présence 
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d'informations visuelles fiables dans notre expérience aurait ainsi pu jouer un rôle dans 
l’intégration multisensorielle, en favorisant les informations visuelles par rapport aux 
informations proprioceptives cervicales. De plus, dans notre expérience, le patient ne pouvait 
adapter sa vitesse de progression puisque la vitesse de notre tapis roulant était fixe 
contrairement à celle du tapis roulant, dont la vitesse s’adaptait à la vitesse de progression du 
patient, utilisé par Ivanenko et al (Ivanenko et al., 2000a) ou contrairement à Courtine et al, 
qui ont fait déambuler les participants à même le sol (Courtine et al., 2001). Nous pensons que 
la contrainte d’invariabilité de la vitesse de marche limite la possibilité du participant de 
s’incliner vers l’avant ou de marcher plus rapidement, puisque cela risquerait de provoquer sa 
sortie du tapis roulant. Ces conditions auraient ainsi pu contraindre les participants à produire 
une réponse opposée à l'illusion de mouvement vers l'avant (sensation d'étirement des triceps 
suraux), c'est-à-dire une inclinaison vers l’arrière, comme celle observée en position debout 
(Ivanenko et al., 1999, Kavounoudias et al., 1999, Gomez et al., 2009, Barbieri et al., 2013, 
Polonyova et Hlavacka, 2001) 
 Une autre expérimentation en faveur de la pondération différente entre les informations 
proprioceptives issues de la nuque et de la cheville a été proposée par Ivanenko et al (Ivanenko 
et al., 1999).Les auteurs ont démontré qu’en position debout sur une surface d’appui instable, 
les vibrations à la nuque induisaient une réaction posturale qui n'était pas réduite par rapport à 
la vibration sur support fixe, contrairement à la vibration de la cheville appliquée qui ne 
provoquait plus de réaction posturale sur support instable contrairement au support fixe 
(Ivanenko et al., 1999). Dans ce cas-là, le fait que les informations proprioceptives des 
chevilles et des pieds n'étaient pas suffisamment fiables pour assurer l'équilibre semble induire 
une pondération à la baisse des informations proprioceptives des chevilles et des pieds, sans 
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affecter l'utilisation de la proprioception cervicale. La pondération était donc inversée par 
rapport à la présente étude, dans laquelle la pondération de la proprioception cervicale était 
diminuée du fait d'informations visuelles suffisamment fiables. 
 Concernant le mode de vibration, nous n’avons pas observé de différences 
significatives dans les valeurs de force stabilisante et déstabilisante ou dans les caractéristiques 
temporelles de la marche lors de la vibration phasique ou continue. A notre connaissance, une 
seule étude a analysé spécifiquement la question de l’effet du mode de vibration sur le 
contrôle de l’équilibre à la marche en fonction du mode de stimulation (Ivanenko et al., 
2000a).et montré une augmentation de la vitesse de progression lors de la vibration aux 
ischiojambiers dans les deux modes de vibration.(Ivanenko et al., 2000a). À la lueur de nos 
résultats, nous ne pouvons qu’envisager la possibilité que les informations proprioceptives 
générées pendant les différentes phases de marche sont intégrées de la même façon dans le 
processus d’intégration multi-sensorielle pour le maintien de l'équilibre. 
 Même si ces deux modes de vibration ont été testés, des stimulations courtes et 
aléatoires imiteraient possiblement davantage les informations proprioceptives générées par 
des perturbations extérieures, comme le pied qui bute contre un obstacle ou une glissade. Ces 
stimulations n'ont pas été testées, mais pourraient produire des effets différents sur l'équilibre, 
comme une réduction de la force stabilisante seulement, qui traduirait une réponse dynamique 
à la perception illusoire d'une perturbation provoquée par la vibration. Par ailleurs, nos 
stimulations sensorielles étaient suffisamment longues (une minute), nous aurions pu nous 
attendre à ce que seule la posture des participants soit modifiée, signant ainsi l'adaptation de 
celle-ci à une stimulation prolongée comme déjà observée en position debout (Wierzbicka et 
al., 1998, Gurfinkel et al., 1995). Là encore, les conditions expérimentales (impossibilité 
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d'adapter la vitesse de marche) ont peut-être empêché cet effet dissocié sur les composantes 
posturale et dynamique de l'équilibre. 
 
6.2 Intégration de la proprioception suite à un AVC 
 Les personnes hémiparétiques à la suite d’un AVC voient leur risque de chute 
augmenter considérablement (Simpson et al., 2011). Or les valeurs des forces stabilisantes 
dans nos deux groupes suggèrent que les patients hémiparétiques sont plus stables que les 
sujets en santé. Rappelons que la force stabilisante est proportionnelle à la vitesse élevée au 
carré et qu’une plus grande vélocité (retrouvée pour les sujets sains) augmente grandement la 
valeur de la force stabilisante. Donc une vitesse de marche réduite implique une moindre 
difficulté de maintien de l'équilibre dynamique. Cependant, la performance de la tâche évaluée 
est également inférieure. La comparaison entre les deux groupes pourrait être faite à la même 
vitesse, pour comparer l'équilibre dans les mêmes conditions de performance. Notre objectif 
étant de tester le rôle de la proprioception dans le contrôle de l'équilibre, plutôt que de 
comparer l'équilibre entre les groupes, la vitesse n'a pas été appariée entre les groupes, afin de 
tester les participants à leur vitesse confortable, sans multiplier le nombre d'essais. 
 Le groupe de participants hémiparétiques n’a pas montré de changement des 
caractéristiques temporelles ni, contrairement à nos participants en santé, d’altération des 
composantes dynamique et posturale de l’équilibre lors de la marche.De plus, dans les 
conditions de vibration qui ont significativement modifié les composantes de l'équilibre chez 
les sujets sains, les résultats individuels indi quent qu'un seul sujet hémiparétique montre un 
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pourcentage de changement compris dans l'étendue des changements observés chez les sujets 
sains (force déstabilisante à la cheville en mode continu). 
Il semblerait donc que les informations proprioceptives soient pondérées à la baisse chez les 
personnes atteintes d’un AVC (de Oliveira et al., 2008, Lin et al., 2012). Cette interprétation 
est supportée par une étude récente (Lin et al., 2012) dans laquelle les auteurs ont démontré 
que l’intégration de la proprioception  dans le maintien de l’équilibre était limitée après un 
AVC puisqu’avec ou sans atteinte somatosensorielle, la vibration ne provoquait pas de 
changement dans les caractéristiques spatiotemporelles de la marche chez des patients 
hémiparétiques (Lin et al., 2012).  
 
6.3 Limites de l’étude 
 Il existe plusieurs limites à cette étude. La première d’entre elles concerne la taille de 
notre échantillon de participants hémiparétiques. Pour les besoins de l’expérience, nous avons 
recruté des participants hautement fonctionnels, capables de marcher sur tapis roulant sans 
aide technique ou support extérieur. Ces critères ne nous ont pas permis de recruter plus 
largement au sein de la population de patients hémiparétiques. De ce fait, aucune analyse n'a 
pu être conduite pour déterminer comment les caractéristiques cliniques des participants 
hémiparétiques expliquent la réduction des réponses à la vibration. Les données cliniques ont 
donc seulement permis la description du groupe hémiparétique. Cependant, nos participants 
ont montré une absence de réponse, que nous avons interprétée comme un déficit d’intégration 
de la proprioception alors que leurs déficits sensoriels et moteurs étaient au plus modérés. Il 
est donc envisageable que des patients plus sévèrement atteints, bien que non analysables par 
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notre modèle puissent présenter un déficit d’intégration similaire ou plus important, et montrer 
ainsi des résultats équivalents, se traduisant par l'absence de changement de leur équilibre avec 
les stimulations proprioceptives.  
 Une seconde limite de l’étude concerne l’absence de données concernant les vibrations 
du côté non parétique. L’AVC provoque une atteinte sensorielle et motrice de l’hémicorps 
controlésionnel, mais aussi ipsi-lésionnel (Schaefer et al., 2009) et si l'hypothèse du déficit 
d'intégration sensorielle est bonne, les informations proprioceptives provenant du côté non-
parétique pourraient également être peu utilisées pour maintenir l'équilibre. . 
 Enfin, le contrôle de l’équilibre sur tapis roulant pourrait différer du contrôle au sol 
(Dingwell et al., 2001, Terrier et Deriaz, 2011) ce qui pourrait limiter la généralisation de nos 
résultats sur l'utilisation des informations proprioceptives dans le maintien de l'équilibre au 
sol. Même si des analyses cinétique et cinématique, c.-à-d. vitesse de progression, longueur de 
pas, amplitudes articulaires et puissances articulaires, montrent généralement des différences 
limitées entre les deux conditions (Riley et al., 2007, Alton et al., 1998) , les stimulations 
sensorielles différentes pourraient expliquer ces différences du point de vue de l'équilibre. En 
particulier, le flot optique est différent lors de la marche sur tapis roulant et au sol. Il est 
constant et homogène dans le premier cas, alors qu’il est variable et hétérogène dans le 
second. Les informations visuelles d’origine périphérique renseignent sur le mouvement de 
l’environnement et sont intégrées avec les informations visuelles centrales (Amblard et 
Carblanc, 1980). Les informations périphériques étant différentes dans les deux conditions, 
l’intégration des informations visuelles, et leur effet sur l'équilibre, pourraient l’être aussi.  
 
  
 
7 Chapitre 7 : Conclusion 
 Les chutes sont responsables de couts de santé importants tant pour l’individu, que 
pour la société. Les mécanismes sous-jacents au contrôle de l’équilibre en condition 
dynamique sont encore mal compris et justifient pleinement l’intérêt des chercheurs. Les 
informations proprioceptives renseignent sur la position des différents segments du corps dans 
l’espace, et à ce titre jouent un rôle important dans le contrôle de l’équilibre. En effet, elles 
sont intégrées et pondérées aux afférences vestibulaires et visuelles pour créer une 
représentation fidèle de la position et du déplacement du corps dans l’espace et ainsi organiser 
les réponses motrices essentielles au maintien de l’équilibre. Or, les réponses aux stimulations 
proprioceptives en position statique sont différentes au cou et à la cheville, et ont peu été 
étudiées dans des conditions dynamiques. 
 Nos résultats confirment qu’à la marche, les informations proprioceptives issues de la 
cheville jouent un rôle important dans l’équilibre puisque la vibration a eu pour effet de 
réduire la difficulté du maintien de l’équilibre postural et dynamique. L'effet sur l'équilibre des 
informations proprioceptives issues de la nuque étant très limité, il semble que ces dernières 
soient peu utilisées pour le contrôle de l'équilibre quand les informations visuelles sont 
disponibles, comme dans une salle bien éclairée.  
 L’application de vibration n’ayant pas altéré significativement les composantes 
posturale et dynamique de l’équilibre chez nos patients hémiparétiques, il est probable que les 
informations proprioceptives ne soient pas ou peu utilisées dans le contrôle de l’équilibre chez 
ces patients, pourtant d'un niveau fonctionnel assez élevé. 
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 D’autres études seront nécessaires pour approfondir la compréhension de l’intégration 
et la pondération des informations proprioceptives à la marche chez les personnes en santé et 
hémiparétiques. Ce type d’étude permettra également d’éclairer les cliniciens sur l’utilité de 
concevoir et d'appliquer des programmes spécifiques centrés sur l’intégration des informations 
sensorielles, chez des clientèles avec des déficits neurologiques ou autres. 
  
i 
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10 Annexe 2 Formulaire de consentement 
 
 
 
 
 
 
Formule de consentement pour ma participation à un projet de recherche 
 
 
TITRE DU PROJET :  
Évaluation de l'intégration sensorimotrice dans le contrôle de l'équilibre et des 
mouvements des membres inférieurs lors de la marche des personnes 
hémiparétiques 
 
RESPONSABLE : 
Cyril Duclos, Ph.D Chercheur, Centre de recherche interdisciplinaire en 
réadaptation (CRIR), Institut de réadaptation Gingras-Lindsay-de-Montréal 
(IRGLM) 
 
Préambule 
 Nous vous demandons de participer à un projet de recherche qui implique 
l'évaluation de votre équilibre et de votre marche sur tapis roulant. Avant 
d'accepter de participer à ce projet de recherche, veuillez prendre le temps de 
comprendre et de considérer attentivement les renseignements qui suivent. 
 Ce formulaire de consentement vous explique le but de cette étude, les 
procédures, les avantages, les risques et inconvénients, de même que les personnes 
avec qui communiquer au besoin. Le présent formulaire de consentement peut 
  
xiv 
 
contenir des mots que vous ne comprenez pas. Nous vous invitons à poser toutes 
les questions que vous jugerez utiles au chercheur et aux autres membres du 
personnel affecté au projet de recherche et à leur demander de vous expliquer tout 
mot ou renseignement qui n'est pas clair. 
 
OBJECTIF DU PROJET : 
 Le présent projet porte sur l'étude de votre équilibre et de votre marche sur tapis 
roulant et comment vous utilisez les informations venant de vos jambes et de votre 
cou pour réaliser ces tâches. Pour cela, une analyse des mouvements et de la 
position de votre corps sera réalisée au laboratoire pendant que vous marcherez sur 
le tapis roulant avec et sans stimulations vibratoires appliquées sur les muscles de 
vos jambes et de votre cou. 
 
NATURE DE VOTRE PARTICIPATION 
 La seule séance à laquelle vous participerez durera environ 3 heures, incluant 
des pauses, et aura lieu au laboratoire de pathokinésiologie et d’analyse des 
activités fonctionnelles au 4e étage de l'Institut de réadaptation Gingras-Lindsay-
de-Montréal (IRGLM). Lors de cette évaluation, différents tests cliniques seront 
réalisés pour déterminer votre niveau d'équilibre. Au cours de ces tests, vous aurez 
à faire différentes tâches, comme vous tenir sur 1 pied, marcher en changeant de 
vitesse, pendant lesquelles vos performances seront cotées selon des méthodes 
éprouvées. Vos sensations au niveau du pied seront également mesurées, de même 
que votre fonction motrice, votre vitesse de marche et certains aspects de votre 
cognition. 
 Au cours de la même séance, nous évaluerons la position de votre corps et ses 
mouvements pendant que vous marchez sur un tapis roulant. Pour cela, nous 
collerons, à l’aide de ruban adhésif, des marqueurs sur différentes parties de votre 
corps (pieds, jambes, cuisses, bassin, tronc, tête et bras), permettant 
l’enregistrement de vos mouvements à l’aide d’un système de caméras 
infrarouges. Notez que les collerettes et le ruban adhésif utilisés pour coller les 
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marqueurs sont à usage unique, et que l'équipement est désinfecté entre les 
participants, donc qu’une bonne hygiène sera respectée. Des caméras 
vidéographiques seront utilisées pour avoir une image des tâches que vous allez 
réaliser. Après cette installation, nous vous demanderons de marcher à votre 
vitesse habituelle. Par la suite, des vibrations, non-douloureuses seront appliquées 
de façon continue ou intermittente sur les muscles de vos chevilles et de votre cou 
pendant la marche. Celles-ci pourraient modifier votre stabilité ou les mouvements 
de vos jambes lors de la marche. Des périodes vous permettant de vous 
familiariser avec les différentes tâches vous seront accordées afin que vous soyez à 
l'aise pendant les enregistrements. Des enregistrements des mouvements de votre 
corps seront réalisés une fois la familiarisation terminée. Des pauses vous seront 
offertes au besoin. 
 Veuillez noter que pour ces sessions expérimentales, vous devrez porter des 
shorts et des chaussures de marche afin de faciliter la réalisation de 
l’expérimentation. 
 
AVANTAGES PERSONNELS POUVANT DÉCOULER DE VOTRE PARTICIPATION : 
 En tant que participant, les seuls avantages que vous retirerez de votre 
participation seront une évaluation clinique de votre équilibre et la satisfaction 
d'avoir contribué à l’avancement de la science. 
 
RISQUES ET INCONVÉNIENTS PERSONNELS POUVANT DÉCOULER DE VOTRE 
PARTICIPATION : 
 Il est entendu que votre participation à ce projet ne vous fait courir, sur le plan 
médical, aucun risque. Il est possible que vous soyez déstabilisé par les vibrations. 
Un harnais de sécurité vous empêchera de chuter le cas échéant. Dans quelques 
cas, lors des évaluations, une irritation cutanée pourrait survenir à l’endroit où ont 
été collées les électrodes. De la lotion calmante sera alors utilisée pour apaiser 
l’irritation, le cas échéant. Si l'irritation cutanée persiste plus de 24 heures, vous 
aviserez un des membres de l'équipe de recherche qui pourra vous référer à un 
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médecin. Il est possible que vous ressentiez une fatigue du fait de la participation à 
cette session expérimentale. 
 
AUTORISATION D’UTILISER LES RÉSULTATS :  
 Vous acceptez que l'information recueillie puisse être utilisée aux fins de 
communication scientifique, professionnelle et d’enseignement. Il est entendu que 
l'anonymat sera respecté à votre égard. 
 
 
 
CONFIDENTIALITE : 
 Il est entendu que les observations effectuées en ce qui vous concerne, dans le 
cadre du projet de recherche décrit ci-dessus, demeureront strictement 
confidentielles. À cet effet, tous les renseignements personnels recueillis à votre 
sujet au cours de l’étude seront codifiés et conservés sous clé dans une filière à 
l’IRGLM par le responsable de l’étude pour une période de 5 ans suivant la fin du 
projet. Seuls les membres de l’équipe de recherche y auront accès. Cependant, à 
des fins de contrôle du projet de recherche, votre dossier pourrait être consulté par 
une personne mandatée par le CER des établissements du CRIR ou par le 
Ministère de la Santé et des Services Sociaux, qui adhèrent à une politique de 
stricte confidentialité. Après cette période de 5 ans, ces renseignements seront 
détruits. 
 
INFORMATIONS CONCERNANT LE PROJET : 
 On devra répondre, à votre satisfaction, à toute question que vous poserez à 
propos du projet de recherche auquel vous acceptez de participer. Pour toute 
information ou question, vous pourrez communiquer avec monsieur Cyril Duclos, 
Ph.D. en neurosciences et sciences biomédicales (réadaptation) au numéro de 
téléphone 514-340-2085 au poste 3048. 
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 Si vous avez des questions sur vos droits et recours ou sur votre participation à 
ce projet de recherche, vous pouvez communiquer avec Me Anik Nolet, 
coordonnatrice à l’éthique de la recherche des établissements du CRIR au (514) 
527-4527 poste 2643  
 
RETRAIT DE VOTRE PARTICIPATION : 
 Il est entendu que votre participation au projet de recherche décrit ci-dessus est 
tout à fait libre et volontaire. Il est également entendu que vous pourrez, à tout 
moment, mettre un terme à votre participation sans aucun préjudice.  
 
CLAUSE DE RESPONSABILITÉ: 
 Il est entendu qu’en acceptant de participer à cette étude, vous ne renoncez à 
aucun de vos droits ni ne libérez les chercheurs et les institutions impliquées de 
leurs obligations légales et professionnelles. 
 
INDEMNITÉ COMPENSATOIRE : 
 Une indemnité compensatoire de 40$ par session sera offerte aux participants 
en contrepartie des contraintes et inconvénients découlant de leur participation. 
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CONSENTEMENT 
 Je déclare avoir lu et compris le présent projet, la nature et l’ampleur de ma 
participation, ainsi que les risques auxquels je m’expose tels que présentés dans le présent 
formulaire. J’ai eu l’occasion de poser toutes les questions concernant les différents aspects de 
l’étude et de recevoir des réponses à ma satisfaction.  
 Je, soussigné(e), accepte volontairement de participer à cette étude. Je peux me retirer 
en tout temps sans préjudice d’aucune sorte. Je certifie qu’on m’a laissé le temps voulu pour 
prendre ma décision. 
 J’accepte d’être contacté (e) par la même chercheure pour participer à d’autres études 
scientifiques menées dans le même domaine de recherche : 
 Durant la prochaine année           
 Durant les 2 prochaines années    
 Durant les 3 prochaines années    
 
 J’accepte que les données recueillies au cours de cette étude soient utilisées pour 
d’autres publications scientifiques demeurant en lien (même domaine de recherche) avec le 
présent projet.  
     oui     non   
 
 Une copie signée de ce formulaire d’information et de consentement doit m’être 
remise. 
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___________________________  ____________________________  
Nom du sujet      Signature de l’intéressé (e) 
Fait à Montréal, le ________________________ 2012 
 
 
ENGAGEMENT DU CHERCHEUR 
 
Je, soussigné (e), ________________________________ , certifie : 
(a) avoir expliqué au signataire les termes du présent formulaire; 
(b) avoir répondu aux questions qu'il m'a posées à cet égard; 
(c) lui avoir clairement indiqué qu'il reste, à tout moment, libre de mettre un terme à sa 
participation au projet de recherche décrit ci-dessus; 
et (d) que je lui remettrai une copie signée et datée du présent formulaire. 
 
 
 
______________________________ 
Signature du responsable du projet 
ou de son représentant     Fait à Montréal, le ________________ 
2012. 
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Annexe 3 Emplacement des marqueurs 
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               1    2    3    4   5     7-9 
     21-23 
         STROBER 
   1 
      
           
                                                                   24   10 
     25-27   11-13 
           28    …14 
II-1 
I-1 
I-2 
I-3 
I-4 
I-5 
II-5 II-3 
II-4 II-2 
Les triangles rouges, jaunes 
et verts sur le tronc étaient 
placés sur sa face dorsale, 
alors que les triangles violets 
sont situés sur la face 
postérolatérale du bassin 
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Annexe 4 Emplacement des points sondés 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
